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1. Einleitung 
 
Die aktive Bewegung des Menschen wird durch eine kontrollierte Kontraktion der 
Skelettmuskulatur ermöglicht. Mit zunehmender Kontraktionsdauer kommt es dabei zu einer 
Abnahme der von einem Muskel maximal aufgebrachten Kraft (‚Muskelermüdung’). 
Elektrophysiologische Veränderungen als Zeichen einer Ermüdung der Muskulatur unter 
dynamischen, d.h. nicht-isometrischen und nicht-isotonischen, Kontraktionen werden 
neuerdings wieder intensiver untersucht ([Bonato, 2001]). Neben grundlegenden 
physiologischen Änderungen der Muskelaktivität bei Ermüdung und unter Bewegung stehen 
hierbei klinisch motivierte Fragestellungen im Vordergrund. Schwerpunkte liegen auf der 
Frage nach den Mechanismen, die zur Entstehung chronischer Schmerzen bei langzeitiger, 
statischer Belastungen der Skelettmuskulatur, z.B. bei Computerarbeiten, führen, sowie auf 
der Erfassung der Auswirkungen dieser Schmerzen auf die zentrale Ansteuerung der 
Muskulatur und ihre ermüdungsbedingten Änderungen. Ziel der Arbeit ist die Entwicklung 
von Verfahren, die eine detaillierte Untersuchung des Ermüdungsverhaltens eines Muskels 
erlauben, soweit es sich in nichtinvasiv gemessenen, elektrophysiologischen Größen 
widerspiegelt.  
 
Die Muskelkontraktion wird über elektrische Impulse gesteuert, die im zentralen 
Nervensystem generiert und an den motorischen Endplatten auf die Muskelfasern übertragen 
werden. Die Erregung der Muskelfasermembran löst die Kontraktion einer Faser aus. Dabei 
wird von einer einzelnen motorischen Nervenzelle eine Gruppe von Muskelfasern innerviert. 
Eine einzelne motorische Nervenzelle und die Summe der von ihr innervierten Muskelfasern 
bilden eine sogenannte ‚motorische Einheit’. Die Fasern einer motorischen Einheit 
kontrahieren zeitgleich: Sie bildet damit die kleinste funktionelle Einheit eines Muskels. Die 
bei der Erregung der Muskelfaser auftretenden Membranströme bewirken im Körperinneren 
als elektrolytisch leitendem Volumen ein räumlich und zeitlich veränderliches elektrisches 
Strömungsfeld. Änderungen in der Ausbreitungsgeschwindigkeit der Erregung entlang der 
Muskelfasern und im Rekrutierungsmuster motorischer Einheiten spiegeln sich in 
Änderungen des vom Muskel erzeugten elektrischen Felds wider. Die sogenannte 
‚Muskelleitgeschwindigkeit’,  mit der sich die Erregung längs der Muskelfasern ausbreitet, ist 
ein zentraler Indikator für Muskelermüdung, vgl. [Kadefors, 1973],[Merletti, 1991]. Neben 
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metabolischen Veränderungen ist die Beurteilung der elektrischen Muskelaktivität ein leicht 
zugänglicher Indikator für das Ermüdungsverhaltens der Muskulatur. 
 
Das von dem Membranstrom einer Muskelfaser erzeugte elektrische Feld kann messtechnisch 
außerhalb der Zelle erfasst werden, etwa in Form von Potentialdifferenzen. Dieses Prinzip 
wird in der Elektromyographie (EMG) genutzt. Dabei kann man invasive und nichtinvasive 
EMG-Ableitungen unterscheiden. Bei den invasiven Verfahren werden die Potentiale, die bei 
einer Muskelerregung entstehen, im Extrazellularraum des Muskels nahe der aktiven Faser 
gemessen. Die invasiven Verfahren haben eine hohe räumliche Auflösung und erlauben damit 
die Untersuchung einzelner motorischer Einheiten. Bei den nichtinvasiven Verfahren 
hingegen werden die Potentiale abgegriffen, die an der Hautoberfläche als Berandung des 
elektrolytischen Volumenleiters entstehen. Wegen des höheren räumlichen Abstandes 
zwischen Muskelfasern und Ableitort erfassen die herkömmlichen nichtinvasiven Verfahren 
die überlagerten Aktivitäten vieler motorischer Einheiten als resultierende elektrische 
Feldgrößen. Gegenüber den invasiven Methoden erlauben sie jedoch eine einfach 
durchführbare und für den Probanden wenig belastende Messung zur Bestimmung der 
muskulären Aktivität. Zusätzlich wird die Bestimmung der Leitgeschwindigkeit, mit der sich 
die Erregung über Muskelfasern ausbreitet, möglich. Als ein wichtiger Ermüdungsindikator 
dient die Verfolgung von Änderungen der Leitgeschwindigkeit innerhalb der einzelnen 
motorischer Einheiten. Diese bietet gegenüber der Bestimmung einer mittleren 
Leitgeschwindigkeit, wie sie mittels konventionellen Oberflächen-EMG erfolgen kann, 
wertvolle Zusatzinformation. Die zur nichtinvasiven Verfolgung einzelner motorischer 
Einheiten notwendige hohe räumliche Selektivität kann durch die Kombination von 
Elektrodenarrays mit räumlichen Filtern, der räumlich hochauflösenden Elektromyographie 
(HSR-EMG), erreicht werden, vgl. ([Reucher 1987a]).  
 
Die bisher verfügbaren Anordnungen und Verfahren des HSR-EMG eignen sie sich gut für 
Messungen von kurzer Dauer und unter isometrischen Bedingungen. Die Erfassung der 
Muskelermüdung erfordert dagegen lange Messzeiten sowie (in Feldstudien) Messungen 
unter dynamischen Kontraktionen. Bei Bewegung kommt es durch die Verkürzung der 
Muskelfasern und die Verschiebung des Muskels relativ zum Elektrodenarray zu 
,geometrischen Artefakten’, die bei der Signalerfassung und Interpretation berücksichtigt 
werden müssen. 
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Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung eines Verfahrens und modifizierter Messanordnungen, 
die die nichtinvasive Untersuchung der Eigenschaften einzelner motorischer Einheiten über 
längere Kontraktionsdauern und unter Zulassung freier Bewegung erlauben. Das erarbeitete 
Verfahren soll hinsichtlich seiner Aussagekraft bezüglich ermüdungsbedingter Signal-
änderungen validiert werden. 
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2. Physiologie der Muskelerregung 
 
Die willkürliche Kontraktion der Skelettmuskulatur wird durch die Erregung einzelner 
Muskelfasern vom zentralen Nervensystem gesteuert. Hierbei ist der Muskel funktionell in 
einzelne motorische Einheiten unterteilt ([Buchtal, 1973]). Eine motorische Einheit besteht 
aus einem motorischen Neuron und der Summe der von ihm über verzweigte Endigungen 
(Neuriten) innervierten Muskelfasern (Bild 2.1).  
Vorderhornzelle
Axon
Muskelfasern
Motorische Endplatten
Erregungsausbreitung
Kollateralen
 
Bild 2.1 Aufbau einer motorischen Einheit aus einer im Vorderhorn der Rückenmarks lokalisierten 
motorischen Nervenzelle (Vorderhornzelle) und der Summe der von ihr innervierten Muskelfasern 
(nach [Disselhorst-Klug,1997b]). 
 
Da eine Muskelfaser in der Regel von jeweils nur einer Nervenzelle innerviert wird, werden 
die einzelnen Fasern einer motorischen Einheit synchron angesteuert. Die Anzahl der in einer 
motorischen Einheit zusammengefassten Muskelzellen variiert stark (von 10 bis über 1000) 
und hängt dabei wesentlich von der Funktion des Muskels ab ([Schmidt, 1990]). So weisen 
Muskeln mit feinmotorischen Aufgaben (z.B. Finger- und Handmuskeln) eine höhere Anzahl 
motorischer Einheiten mit gleichzeitig weniger zugehörigen Fasern auf als Muskeln, die 
große Kräfte bei geringerer motorischer Feinabstimmung aufbringen müssen (z.B. M. bizeps 
brachii und M. trapezius). Diese Muskeln setzten sich aus mehreren hundert motorischen 
Einheiten zusammen. Histochemisch kann man zwei Typen von Muskelfasern unterscheiden, 
die jeweils gemeinsam im Muskelgewebe vorkommen ([Schmidt, 1990]): die 
myoglobinarmen Typ II-Muskelfasern können schneller kontrahieren, verbrauchen aber mehr 
Energie als die langsameren Typ I-Fasern, die besonders zur Haltearbeit dienen.  
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Die Erregung der Muskelfasern erfolgt über elektrische Impulse, sogenannte 
‚Aktionspotentiale’, die vom zentralen Nervensystem generiert und zu den Muskelfasern 
weitergeleitet werden. Das von einem Motorneuron erzeugte Aktionspotential  breitet sich 
entlang der zugehörigen Nervenfaser, dem sogenannten ‚Axon’, aus. In Muskelnähe zweigt 
sich das Axon in verschiedene Äste, die ‚Kollateralen’, auf, die über synaptische Übergänge, 
die sogenannte ‚motorischen Endplatten’, mit den Muskelfasern verbunden sind (Bild 2.1). 
Erreicht das Aktionspotential die motorische Endplatte, werden Transmittersubstanzen 
ausgeschüttet, die zu einer lokalen Depolarisation des Muskelfasermembranpotentials führen. 
Dieses Muskelfaseraktions-potential breitet sich entlang der Muskelfaser in Richtung der 
beiden Faserenden aus.  
  
Die Ausbreitung des Muskelfaseraktionspotentials entsteht durch eine fortschreitende, lokale 
Depolarisation des Muskelfaserpotentials und entspricht damit prinzipiell den Vorgängen bei 
der Nervenerregung. Im Ruhezustand besteht zwischen dem Faserinneren und dem 
Extrazellularraum eine Spannung von ca. –90 mV (gemessen vom Intra- zum 
Extrazellularraum). Die Membran- und Aktionsspannung wird in der Literatur „inkorrekt“ als 
Membran bzw. Aktionspotential bezeichnet, entsprechend dem englischen Sprachgebrauch. 
Die Membranspannung resultiert aus unterschiedlichen Ionenkonzentrationen in Intra- und 
Extrazellularraum der Muskelzelle. So ist die K+-Konzentration innerhalb der Faser größer als 
außerhalb; im Extrazellularraum findet sich eine höhere Konzentration an Na+- Ionen. Das 
Ruhepotential kommt durch die semipermeable Eigenschaft der Zellmembran, die in Ruhe 
nur für wenige Ionenarten, vor allem K+, gut durchlässig ist, und die Diffusionskräfte, die 
durch die unterschiedlichen Ionenkonzentrationen hervorgerufen werden, zustande. Kommt es 
zu einer Anhebung des Membranpotentials über einen Schwellenwert, z.B. durch ein äußeres 
elektrisches Feld, ändern sich die Permeabilitäten der Zellmembran für die verschiedenen 
Ionenarten. In der Folge kommt es zunächst zu einem Einstrom von Na+ in die Zelle. Dies 
führt zu einem weiteren Anheben des Membranpotentials. Nach ca. 0,5 ms kehrt die Na+-
Permeabilität in den Ausgangszustand zurück. Ein Ausstrom von K+ aus der Zelle führt zur 
Wiederherstellung des Ruhepotentials. Leckströme sowie der durch die Aktionsimpulse 
entstandene Nettostrom von Ionen werden aktiv (d.h. unter Energieverbrauch der Zelle) 
kompensiert (aktiver Transport). Durch die räumliche Ausbreitung der von Ionenströmen 
erzeugten Potentialänderungen kommt es zu einer Depolarisation benachbarter 
Membranabschnitte. Infolge dessen breitet sich das Aktionspotential von der motorischen 
Endplatte zu den beiden Faserenden hin aus. Die Ausbreitungsgeschwindigkeit hängt hierbei 
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von der Funktionalität der Muskelfasern ab ([Buchthal, 1955], [Håkansson, 1957a], 
[Basmajian, 1985]). Sie ergibt sich aus der Dynamik und Dichte der Ionenkanäle. So zeigen 
Muskelfasern vom Typ II in der Regel eine höhere Erregungsausbreitungsgeschwindigkeit als 
Muskelfasern vom Typ I.  
 
Ein Zusammenhang zwischen Faserdurchmesser und Erregungsausbreitungsgeschwindigkeit 
konnte früh an zylindrischen Axonen von Nervenzellen gezeigt werden ([Erlanger, 1927]). Ob 
es bei einer aktiven Verkürzung von Muskelzellen auch zu einer entsprechenden Änderung in 
der Ausbreitungsgeschwindigkeit des Aktionspotentials (Erregungsausbreitungsgeschwin-
digkeit) kommt, wird kontrovers diskutiert. Nach dem Core-Conduction-Modell ist die 
Ausbreitungsgeschwindigkeit der Erregung proportional zur Quadratwurzel des Muskelfaser-
radius ([Håkansson, 1957a],[Kossev, 1992]). Håkanson konnte am isolierten Froschmuskel 
eine lineare Abhängigkeit zwischen Faserradius und Erregungsausbreitungsgeschwindigkeit 
nachweisen. Im Gegensatz hierzu steht das Modell von Hodgkin ([Hodgekin, 1954]). Dieses 
geht von einer Faltung der Zellmembran bei Muskelfaserverkürzung und einer Ausbreitung 
der Erregung entlang dieser gefalteten Zellmembran aus. Dieser Theorie nach käme es im 
Endeffekt zu keiner längenabhängigen Veränderung der gemessenen Erregungsausbreitungs-
geschwindigkeit. Diese Theorie wird von in vitro Messungen an isolierten Muskelfasern von 
Amphibien gestützt, vgl. [Martin, 1954],[Håkansson, 1957b],[Oetliker, 1982]. 
Der Einfluss einer Änderung der Muskelfaserlänge, und damit des Radius, auf die Erregungs-
ausbreitungsgeschwindigkeit im menschlichen Muskel ist in in-vivo Messungen mittels 
Oberflächenelektromyographie untersucht worden (der so gemessene Wert der Erregungs-
ausbreitungsgeschwindigkeit wird im Weiteren als Muskelleitgeschwindigkeit bezeichnet). 
Auch hier finden sich widersprüchliche Aussagen in der Literatur. So wurde von 
verschiedenen Autoren im menschlichen M. bizeps brachii eine Abhängigkeit der Muskelleit-
geschwindigkeit von der Faserlänge gefunden, vgl. [Kossev, 1992],[Rau, 1997a], [Sakamoto, 
1997]. Ähnliche Beobachtungen wurden am M. vastus medialis gemacht ([Arendt-Nielsen, 
1992]). Dagegen stehen die Messungen von Gydikov et al. ([Gydikov, 1973]) und Brown 
([Brown, 1996]), die keinerlei Abhängigkeit der im EMG gemessenen Muskelleit-
geschwindigkeit von der aus der Gelenkstellung resultierenden Faserlänge gefunden haben. 
 
Die Krafterzeugung eines Muskels kann über zwei Mechanismen gesteuert werden: 
Rekrutierung, d.h. die Anzahl der aktiven motorischen Einheiten, und Feuerrate, d.h. die 
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Frequenz, mit der die einzelnen Einheiten erregt werden. Dabei ist die Reihenfolge der 
Rekrutierung fest vorgegeben (Bild 2.2).  
Zeit
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Bild 2.2 Rekrutierung der motorischen Einheiten in Abhängigkeit des Kraftniveaus. Die 
Innervationszeitpunkte sind durch Striche symbolisiert. Nach [Hägg, 1991]. 
 
Bei leichter Muskelbelastung werden zunächst die kleineren Einheiten, die wenige 
Muskelfasern umfassen, rekrutiert. Bei zunehmender Kraft werden größere motorische 
Einheiten zugeschaltet. Dieses von Henneman ([Henneman, 1965]) postulierte Prinzip wird 
auch als ‚Größenprinzip’ bezeichnet. Dabei sind dieselben motorische Einheiten über einen 
weiten Bereich von Gelenkstellungen, d.h. verschiedene Faserlängen, aktiv ([Forsman, 2001], 
[Jensen, 1998], [Kadefors, 1999], [Kitahara, 2000], [Søgaard, 2001], [Westgaard, 1999]). In 
Untersuchungen am M. bizeps brachii wurde während konzentrischer und exzentrischer 
Bewegungen eine Aktivität derselben motorischen Einheiten beobachtet ([Søgaard, 1998]). 
Das Feuerungsmuster der motorischen Einheiten ist bei kurzzeitiger, konstanter Belastung des 
Muskels gleichmäßig. Mit zunehmender Kraftentwicklung nimmt die Feuerrate zunächst zu, 
bis ein Maximalwert erreicht wird, vgl. [Person, 1972].  
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3. Elektromyographie 
 
Die Ausbreitung der ‚Aktionspotentiale’ entlang der Muskelfasern erzeugt ein sich zeitlich 
und räumlich änderndes elektromagnetisches Feld. Das umliegende Gewebe wirkt dabei als 
Volumenleiter. Obwohl die Amplitude der Potentiale durch die geringe elektrische 
Leitfähigkeit des umgebenden Gewebes stark gedämpft wird, ist eine Messung der 
Aktionspotentiale von Muskelfasern auch in einiger Entfernung von den Zellen möglich. 
Dabei werden durch die räumliche und zeitliche Tiefpassfilterwirkung des Gewebes hohe 
räumliche und zeitliche Frequenzanteile der Aktionspotentiale stärker gedämpft als niedrige, 
siehe ([Basmaijan, 1985]). Aufgrund der synchronen Erregung der Muskelfasern derselben 
motorischen Einheit überlagern sich einzelne Aktionspotentiale nach dem Superpositions-
prinzip zu einem Gesamtpotential ([Rosenfalk, 1969]), im Weiteren als Aktionspotential einer 
motorischen Einheit bezeichnet. Die Form des Aktionspotentials einer motorischer Einheiten 
ändert sich in unmittelbarer Nähe von Innervationszone und Faserende, behält jedoch bei 
wiederholter Erregung seine Form bei. Bei zeitnaher Feuerung zweier motorischer Einheiten 
kommt es zur Überlagerung ihrer Potentiale (‚Superposition’). 
 
Die Untersuchung der Muskelfunktion anhand der elektrischen Felder, die bei der Erregung 
des Muskels entstehen, wird als Elektromyographie (EMG) bezeichnet. Die Grundlagen der 
Elektromyographie werden detaillierter in [Basmajian, 1985] beschrieben. Bei der 
Elektromyographie werden entweder Elektroden in unmittelbarer Nähe zu den Muskelfasern 
in den Muskel eingebracht (invasive Verfahren) oder das Muskelpotential wird mit 
Oberflächenelektroden auf der Haut abgegriffen (Oberflächen-EMG). Je größer die 
Elektrodenflächen sind, umso kleiner sind die gemessenen Signalbandbreiten, da diese eine 
Isopotentialfläche erzwingen. In der Folge wird das integrierte Potential unter der Elektrode 
gemessen ([Helal, 1992]). Einen wichtigen Einfluss auf die Signalqualität des Elektro-
myogramms hat die Impedanz zwischen Elektrode und Gewebe. Diese wirkt wie ein Tiefpass 
und und führt zu einer weiteren Einschränkung der Signalbandbreite und einer Reduktion der 
Signalamplitude. Die verschiedenen Methoden der Elektromyographie werden genauer in 
Kapitel 3.2 bis 3.4 dargestellt. 
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3.1. Modellierung des EMG-Signals 
Die Potentialverteilung, die durch die Erregung einzelner Muskelfasern oder auch mehrerer 
motorischer Einheiten auf der Hautoberfläche erzeugt wird, lässt sich mit geeigneten 
Muskelmodellen simulieren. Dadurch ist eine systematische Untersuchung des Einflusses 
verschiedener Parameter (z.B. veränderlicher Faserlänge) auf das Oberflächen-EMG-Signal 
bei sonst konstanten Randbedingungen möglich. 
 
Die Aktionspotentiale entstehen an der motorischen Endplatte einer Muskelfaser und 
propagieren entlang der Fasermembran zu den Faserenden, wo sie „auslaufen“. In einem 
Muskelmodell werden diese Aktionspotentiale als Signalquellen beschrieben. Das Gewebe, 
das die Muskelfaser von den Oberflächenelektroden trennt, wird als „Volumenleiter“ 
behandelt. Dieser im Allgemeinen verwendete Ansatz geht davon aus, dass sich die Potential-
verteilung aus einer Faltung des Membranstroms mit der Stoßantwort des Volumenleiters 
berechnen lässt, vgl. [Clark, 1968], [Plonsey, 1974], [Dimitrova, 1974], [Nadedkar, 1983], 
[Fleischer, 1984], [Reucher, 1987b], [Alberts, 1988], [Dimitrov, 1988], [Farina, 2001]. Die 
beiden Untersysteme Signalquelle und Volumenleiter können somit zunächst separat 
betrachtet werden. Zur Bestimmung der oberflächendetektierten EMG Signale wird in einem 
nächsten Schritt der Muskelmodelle das Detektionssystem (z.B. Elektrodenform, –größe und -
position) beschrieben. Die Potentiale der einzelnen Muskelfasern und motorischen Einheiten 
überlagern sich nach den Superpositionsprinzip. Die Festlegung der Feuerrate und 
Rekrutierung muß somit in einem letzten, unabhängigen Schritt erfolgen. Das Gesamtsignal 
ergibt sich dabei aus der Überlagerung der Einzelpotentiale. Die einzelnen Schritte der 
Modellierung von EMG-Signalen werden in Bild 3.1 zusammengefasst. 
 
Signal-
quelle
Volumen-
leiter
Elektroden, 
Filter
Feuer-
statistik
Potential einer 
Muskelfaser oder 
Motoreinheit
EMG-Signal
 
Bild 3.1 Schematische Darstellung der einzelnen Schritte in der Modellierung 
oberflächendetektierter EMG-Signale. Modifiziert nach [Farina, 2004c] 
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3.1.1 Modellierung der Signalquelle 
 
Modellierung der Signalquelle mittels Tripolmodel 
In den ersten mathematische Modelle für die Ausbreitung des Aktionspotentials in einzelnen 
Fasern wurde zunächst nur der fortschreitende Anteil der Aktionspotentiale beschrieben, vgl. 
[Lorente de No, 1947], [Krakau, 1957], [Plonsey, 1964], [Clark, 1966], [Rosenfalk, 1969]. 
Dies entspricht der Annahme einer unendlich langen Muskelfaser. Dabei setzte Rosenfalk 
([Rosenfalk, 1969]) erstmals das extrazelluläre Potential einer Muskelfaser in einem 
Volumenleiter in einem mathematischen Modell für die Membranstromdichte in Beziehung 
zum intrazellulär gemessenen Muskelaktionspotential. 
Für die Modellierung des extrazelluären Potentialverlaufs bei Erregung einer Muskelfaser 
kann der Membranstrom durch eine Reihe von Punktstromquellen angenähert werden, vgl. 
[Plonsey, 1964], [Rosenfalk, 1969], [Reucher, 1988], [Schneider, 1991]. Der benötigte 
Mindestabstand zwischen den Punktstromquellen ist hierbei von der Entfernung zwischen 
Signalquelle und Ableitort abhängig, siehe [Rosenfalk, 1969]. Aufgrund des triphasischen 
Charakters des Membranstroms, der einer bioelektrischen Quelle entspricht, kann zur 
Simulation des EMG-Signals einer Faser bei ausreichender Entfernung von der Muskelfaser 
zur Elektrode (dies ist beim Oberflächen-EMG der Fall) ein Tripol zur Beschreibung der 
Signalquelle verwendet werden ([Plonsey, 1969]). Dieser besteht aus zwei Quellen I1 und I3 
und einer dazwischengelegenen Senke I2 (Bild 3.2).  
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Bild 3.2 Darstellung des Membranstroms und des daraus resultierenden Tripols. Nach 
[Disselhorst-Klug, 1996]. 
 
Unter der Annahme eines isotropen, homogenen und unendlich ausgedehnten Mediums ergibt 
sich hieraus das Potential im Extrazellularraum zu (aus [Plonsey, 1969]): 
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mit  )x,r(ϕ  Potential im Extrazellularraum 
 r  radialer Abstand zur Muskelfaser 
 x  Erregungsausbreitungsrichtung 
 xi  Koordinate der i-ten Quelle bzw. Senke 
 Ii  Stromstärke der i-ten Quelle bzw. Senke 
 eσ   Leitfähigkeit des extrazellulären Mediums 
 
Das Verhältnis der Stromstärken der einzelnen Ladungsquellen Ii, sowie ihre Abstände 
zueinander (x1–x2) und (x2–x3) ergeben sich aus den aus experimentellen Messungen 
bekannten Vorgaben für den extrazellulären und intrazellulären Potentialverlauf. Da sich das 
intrazelluläre Potential bei einer fortgeleiteten Erregung vor und hinter der Erregungszone auf 
gleichem Niveau befindet, muss die Summe der Dipolmomente des Tripols verschwinden 
([Plonsey, 1969]). Unter der Annahme eines rein resistiven Volumenleiters ergibt sich aus 
Gründen der Kontinuität zusätzlich die Forderung, das der Gesamtstrom durch die 
Zellmembran zu jedem Zeitpunkt verschwindet. Aus dem oben Genannten ergeben sich 
folgende Randbedingungen zur Dimensionierung des Tripols: 
21 II α= , (3-2) 
23 I)1(I α−=
, 
(3-3) 
)xx(I)xx(I 233211 −−=−
. 
(3-4) 
Zur Beschreibung der Einzelfaserpotentiale über einen Tripol schlug Rosenfalk folgende 
Werte vor: α = 0,8; (x1–x2) = 0,5 mm und (x2–x3) = 2,25 mm ([Rosenfalck, 1969]). Griep 
verwendet bei gleichem α Abstände von 0,45 mm bzw. 1,7 mm ([Griep, 1982]). 
 
Inaktive Muskelfasern haben eine im Vergleich zum Extrazellularraum geringe Leitfähigkeit. 
Daraus ergibt sich eine Anisotropie des Muskelgewebes mit einer in Faserrichtung höheren 
Leitfähigkeit xσ  im Vergleich zur Leitfähigkeit rσ  radial zu den Muskelfasern. Unter 
Berücksichtigung des Anisotropiefaktors 
r
xA
σ
σ
=  ergibt sich das Potential im am Ort x zur 
Zeit t für einen sich mit der Geschwindigkeit v in negativer x-Richtung fortbewegenden 
Tripol zu (aus [Plonsey, 1974]) 
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mit  v Ausbreitungsgeschwindigkeit 
 t Zeit 
 
Für den Anisotropiefaktor finden sich in der Literatur verschiedene Werte. Plonsey und 
Reucher setzen den Anisotropiefaktor zu 7  ([Plonsey, 1974], [Reucher, 1988]), Griep zu 
5  ([Griep, 1982]). 
 
Die Modellierung der Erregung einer motorischen Einheit kann zum Einen durch die 
Modellierung der Erregung einzelner Muskelfasern erfolgen, die anschließend nach dem 
Superpositionsprinzip überlagert werden ([Dimitrova, 1974]). Im einem alternativen Ansatz 
wird die motorische Einheit durch eine Ersatzfaser angenähert ([Reucher, 1987]). Diese 
Ersatzfaser vereinigt alle Muskelfasern einer motorischen Einheit in einem Ort. Dabei muss 
die Dimensionierung des Tripols den neuen Gegebenheiten angepasst werden. 
 
Modellierung von beliebigen Signalquellen und Faserendpotentialen 
Die fortschreitende Erregungsausbreitung entlang der Muskelfaser, die durch einen sich 
entlang der Faser bewegenden Tripol beschrieben werden kann, führt zu einem 
propagierenden Potentialanteil im Oberflächen-EMG. Bei experimentellen Messungen wird 
zusätzlich zu dem propagierenden Potentialanteil ein stationärer, nicht fortgeleiteter Anteil 
beobachtet, der mit der Entstehung der Muskelerregung an den motorischen Endplatten 
zusammenfällt. Weitere stationäre Potentialanteile entsteht beim Auslaufen der 
Depolarisationszonen an den isolierten Enden der Muskelfasern ([Gydikov, 1986]).  
Zur Beschreibung von Fasern mit endlicher Länge kann die Signalquelle daher nicht mehr als 
Bewegung derselben Wellenform zu jedem Zeitpunkt angenähert werden. Für die 
Modellierung der Erregungsentstehung und ihres Auslaufens gibt es in der Literatur 
verschiedene Ansätze, vgl. [Dimitrova, 1974], [Plonsey, 1974], [Griep, 1982], [Gydikov, 
1986], [Dimitrov, 1998],  [McGill, 1988], [Kleinpenning, 1990],  [Gootzen, 1991], [Merletti, 
1999]. Dabei wird allgemein angenommen, dass die Gesamtstromdichte über die Muskelfaser 
zu jeder Zeit Null ist. Die transmembrane Stromdichtequelle ist dabei proportional zur 
zweiten Ableitung des intrazellulären Aktionspotentials ([Rosenfalck, 1969], [Johannsen, 
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1986]). Der häufig verwendete Ansatz von Dimitrov und Dimitrova ([Dimitrov, 1998]) nimmt 
einen progressive Aufbau der ersten Ableitung des intrazellulären Aktionspotentials an der 
motorischen Endplatte und einen progressiven Abbau am Faserende an, ohne dabei die 
Stromdichtequellen anzugleichen. Bei diesem Ansatz können unterschiedliche analytische 
oder numerische Beschreibungen des intrazellulären Aktionspotentials Anwendung finden 
([Farina, 2001b]). Eine frühe analytische Beschreibung des Aktionspotentials Vm(x) im 
Ortsraum gibt Rosenfalk ([Rosenfalk, 1969]) mit 
0x
0x
,0
,BeAxV
x3
m ≤
>


 +
=
−
 (3-6) 
mit A = 96 mV/mm3 und B = -90mV. 
 
Eine Stromdichtequelle i(x,t), die sich mit der Geschwindigkeit v entlang einer endlichen 
Faser ausbreitet, kann bei gegebenen Aktionspotential Vm im Orts- und Zeitbereich 
analytisch wie folgt beschrieben werden ([Farina, 2001b]): 
[ ])2/Lxx(p)vtxx()2/Lxx(p)vtxx(
dx
d)t,x(i 2iLi1iLi 21 −−−−ψ−−−−−ψ= , (3-7) 
)x(V
dx
d)x( m −=ψ , (3-8) 


 ≤≤−
=
sonst0
2/Lx2/Lfür1)x(pL  (3-9) 
mit Vm  intrazelluläres Aktionspotential 
 xi  Position der motorischen Endplatte 
 L1, L2  Semilängen des Faser rechts und links der motorischen Endplatte 
 
Die Änderungen im Dipolmoment der sich ausbreitenden Erregungswellen resultieren nach 
diesem Modell in stationären Potentialanteile im Oberflächen-EMG ([Dimitrova, 1974], 
[Dimitrova, 1991]). Bild 3.3 zeigt exemplarisch ein simuliertes Aktionspotential einer 
Muskelfaser endlicher Länge. 
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Bild 3.3  An der Hautoberfläche abgeleitetes Aktionspotential einer motorischen Einheit 
(Simulation) 
 
3.1.2 Modellierung des Volumenleiters 
An der Hautoberfläche abgeleitete Muskelpotentiale unterscheiden sich von intramuskulär 
gemessenen Potentialen sowohl in der Form als auch im Frequenzspektrum, vgl. [Kadefors, 
1973], [Lindström, 1977] und [Stålberg, 1979]. Ursache hierfür ist eine frequenzabhängige 
Dämpfung des elektrischen Strömungsfeldes im leitenden Gewebe. Diese betrifft verstärkt 
hohe Frequenzanteile im Zeit- als auch im Ortsbereich (räumliche Tiefpassfilterwirkung des 
Volumenleiters Gewebe). Die Potentialverteilung in einigem Abstand von der Muskelfaser, 
z.B. an der Hautoberfläche, lässt sich aus der Faltung des Membranstroms mit der 
Stoßantwort des Volumenleiters berechnen.  
Im Tripolmodell lässt sich unter der vereinfachenden Annahme eines unendlich ausgedehnten, 
rein resistiven, homogenen und in radialer Richtung isotropen Mediums die Stoßantwort 
h(x,r) des Volumenleiters berechnen zu ([Reucher, 1988]): 
( )22r Arx4
1)r,x(h
+piσ
−
=  (3-10) 
mit  h(x,r)  Stoßantwort des Volumenleiters 
  rσ   Leitfähigkeit in radialer Richtung 
  A  Anisotropiefaktor des Gewebes 
 
Hierbei werden die Punktstromquellen des Dipols als Dirac-Stöße mit Gewicht Ii behandelt. 
Die hier getroffenen Annahmen eines unendlich ausgedehnten und in radialer Richtung 
homogenen Mediums sind für die Simulation der Potentialverteilung an der Hautoberfläche 
nicht zulässig. In diesem Fall muss das Modell als durch Grenzflächen begrenzter 
Volumenleiter erweitert werden (siehe [Oatley, 1976], [Reucher, 1988], [Disselhorst-Klug, 
1997], [Disselhorst-Klug, 1999], [Farina, 2001b]). Hierbei können neben der Vereinfachung 
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ebener Grenzflächen eine Reihe weiterer Geometrien berücksichtigt werden. So eignen sich 
zylindrische Volumenleitermodelle ([Gootzen, 1991]) für die Simulation von Muskeln der 
Extremitäten ([Roeleveld, 1997b]), während bei der Beschränkung auf die Analyse 
oberflächlich gelegener motorischer Einheiten die Annahme ebener Grenzflächen und 
isotropen Muskelgewebes ausreichend sein kann ([Reucher, 1988]). Neben der Form des 
Volumenleiters kann auch das Vorhandensein von Inhomogenitäten wie z.B. Blutgefäßen, 
Faszien oder Anisotropien zellulärer Größe einen deutlichen Einfluss auf die 
Potentialverteilung auf der Hautoberfläche haben ([Reucher, 1988], [Schneider, 1991b]), da 
diese zu einer Feldverzerrung führen. Ebenso besitzt der Volumenleiter neben resistiven auch 
kapazitive Eigenschaften ([van Veen, 1992]). Bei der Modellierung der Potentialverteilung 
auf der Hautoberfläche muss daher in Abhängigkeit von den zu untersuchenden Effekten 
abgewogen werden, welche Gewebeeigenschaften Berücksichtigung finden müssen.  
Das im Rahmen dieser Arbeit (Kapitel 9) verwendete Modell vom Farina und Merletti 
([Farina, 2001]) für einen planaren Volumenleiter erlaubt die Simulation beliebiger 
Signalquellen und mehrschichtiger, anisotroper Volumenleiter. Es eignet sich damit zur 
Untersuchung des Einflusses von Faserendeffekten auf EMG-Signale im Fall großflächiger 
Muskeln (Haut und Muskel können als planar angenommen werden). 
 
3.2.  Invasive Elektromyographie-Verfahren  
Bei den invasiven EMG Methoden kann man zwei Arten von Elektroden, Nadel- und 
Drahtelektrode, unterscheiden. Am häufigsten kommen hierbei Nadelelektroden zum Einsatz. 
Mit dieser Methode können Potentiale einzelner motorischer Einheiten erfasst werden. 
Aufgrund der relativen Nähe der Elektrode zu den einzelnen Muskelfasern beeinflussen die 
Aktionspotentiale nahegelegener Fasern die Form der gemessenen Signale am stärksten. Da 
bei geringer Muskelaktivität nur eine begrenzte Anzahl von motorischen Einheiten rekrutiert 
werden, können bei geringen Kraftniveaus die Aktionspotentiale einzelner motorischer 
Einheiten isoliert werden.  
 
Mit der Einzelfasernadelelektrode können einzelne Muskelfaseraktionspotentiale detektiert 
werden. Sie besteht aus einem feinen Platindraht (aktive Oberfläche 0,0005 bis 0,001mm²), 
der von einer isolierenden Schicht umgeben in eine Kanüle eingebettet ist ([Ludin, 1981]). 
Bei dieser Elektrode wird die Potentialdifferenz zwischen Kanüle und Platindraht gemessen.  
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Konzentrische Nadelelektroden sind ähnlich wie Einzelfaserelektroden aufgebaut, haben 
jedoch eine größere aktive Oberfläche (0,07 bis 0,15mm²). Im Detektionsbereich einer 
konzentrischen Nadelelektrode liegen etwa 10 bis 20 Muskelfasern einer motorischen Einheit, 
insgesamt können so 5 bis 10 verschiedene Einheiten erfasst werden ([Pongratz, 1990]). 
Aufgrund der hohen Selektivität dieser Methode sind keine Rückschlüsse über Größe und 
Faserzahl der gesamten motorischen Einheit möglich, zudem sind nur wenige Informationen 
über die Erregungsausbreitung enthalten ([Stålberg, 1986]). Bei der mehrkanaligen Nadel-
elektrode sind mehrere, gegeneinander isolierte Elektroden entlang der Längsachse einer 
Kanüle untergebracht. Diese Elektroden erlauben zusätzlich eine Abschätzung der 
Faserverteilung innerhalb einer motorischen Einheit ([Buchtal, 1957], [Buchtal, 1973], 
[Ekstedt, 1964]). Nadelelektroden werden zu klinischen Messungen bei isometrischen 
Kontraktionen eingesetzt. Sie sind nicht geeignet, die elektrische Muskelaktivität bei 
Muskelbewegung zu erfassen, da die Nadelelektrode aufgrund ihrer Fixierung in der Haut der 
Muskelbewegung kaum folgen kann. Da die Nadel dem Muskel bei Bewegung nicht folgen 
kann, ändert sich unter solchen Bedingungen die Distanz zwischen Muskelfasern zur 
Elektrode, und damit die erfasste Potentialform.  
 
Eine Alternative bilden die Drahtelektroden, die mittels eines kleinen Widerhakens im 
Muskel verankert werden. Eine Drahtelektrode besteht aus mindestens zwei dünnen Drähten, 
die über eine Kanüle parallel in den Muskel eingebracht werden (Durchmesser 30-70µm). Die 
flexiblen Drähte bestehen aus leitfähigem Material, das, außer an der Elektrodenspitze, von 
einer isolierenden Schicht umgeben ist. Es wird die Potentialdifferenz zwischen jeweils zwei 
Drähten gemessen. Bei dieser Methode besteht nur eine kleine Kontaktfläche zur Haut, und 
die Elektroden können den Bewegungen im Muskel folgen. Auch bei dieser Methode sind 
Relativbewegungen zwischen Muskel und Elektrode beschrieben worden ([Komi, 1970]). 
Diese Methode verfügt in Abhängigkeit von der Fläche der nicht isolierten Elektrodenspitze 
über eine hohe räumliche Auflösung und erlaubt damit die Erfassung der Aktivität einzelner 
motorischer Einheiten. Einmal in den Muskel eingebracht, lässt sich ihre Position aufgrund 
des Widerhakens jedoch kaum noch korrigieren.  
 
3.3.  Konventionelle Oberflächen-Elektromyographie 
Beim konventionellem Oberflächen-EMG kommen großflächige Elektroden (0,5-1 cm² aktive 
Fläche), die auf der Haut befestigt werden, zum Einsatz. Um Störsignale, z.B abgestrahlte 
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elektromagnetische 50Hz-Wechselfelder, weitgehend zu unterdrücken, werden standardmäßig 
bipolare Messanordnungen mit einem Elektrodenabstand von 2 cm verwendet ([Hermens, 
1997]).  Die im Vergleich zu den invasiven Methoden große räumliche Entfernung zwischen 
Signalquelle (Muskelfasern) und Elektroden sowie die großen Elektrodenflächen und der 
Elektrodenabstand führen zu einer reduzierten räumlichen Auflösung des Oberflächen-EMGs. 
Hinzu kommt eine hohe Impedanz der Haut und des Elektroden-Hautübergangs. In der Folge 
können nur Summenpotentiale vieler gleichzeitig aktiver motorischer Einheiten erfasst 
werden ([Basmajian, 1985], [Merletti, 1989]). Damit konzentriert sich das Einsatzgebiet des 
konventionellen Oberflächen-EMGs auf die Erfassung der globalen elektrischen 
Muskelaktivität. Hieraus lassen sich Informationen über die Zeitpunkte und das Ausmaß der 
Aktivierung einzelner Muskeln sowie über das muskuläre Zusammenspiel (Koordination) 
ableiten. Anwendungsbeispiele für das konventionelle Oberflächen-EMG sind 
Bewegungsanalyse in Arbeits- und Sportwissenschaft. Eine Untersuchung der Aktivität tiefer 
gelegener Muskeln oder einzelner Muskeln innerhalb einer Muskelgruppe ist aufgrund des 
geringen Amplitudenbeitrags zum Gesamtsignal nicht möglich. Aufgrund der geringen 
räumlichen Auflösung dieser Methode kommt es zur Überlagerung der elektrischen 
Aktivitäten verschiedener Muskeln, dem ’Crosstalk’, der eine korrekte Interpretation der 
Signale erschwert. Auch eine Auflösung der Signale in die Beiträge der einzelnen 
motorischen Einheiten ist nicht möglich, vgl. [Pongratz, 1990], [ Ludin, 1981].  
 
3.4.  Räumlich hochauflösende nichtinvasive Methoden 
Ansätze zur nichtinvasiven Erfassung der elektrischen Aktivität einzelner motorischer 
Einheiten basieren auf der Verwendung von Elektroden mit kleineren Elektrodenflächen und 
verringerten Interelektrodenabständen. Dabei ermöglicht eine hohe Eingangsimpedanz des 
Verstärkers bei Aufnahme von Signalen geringer Amplitude eine Unterdrückung des 
Einflusses der Hautimpedanz über den gesamten Signalbereich des EMGs ([Rau, 1973], 
[Merletti, 1989]). Eine Verringerung des Elektrodenabstandes bewirkt bei einer bipolarer 
Ableitung aufgrund von der räumlichen Hochpasscharakteristik eine Erhöhung der 
räumlichen Selektivität. Dies ist in der Hochpasscharakteristik dieses räumlichen Filters 
begründet, da das Spektrum entfernterer motorischer Einheiten aufgrund der Tiefpasscharak-
teristik des umgebenden Gewebes im Vergleich zu elektrodennah gelegene Einheiten zu 
niedrigeren räumlichen Frequenzen verschoben ist ([Lindström, 1970], [Lynn, 1978], [Zipp, 
1982]).  
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Eine weitere Möglichkeit zur Erhöhung der Auflösung im Oberflächen-EMG basiert auf der 
Verwendung konzentrischer Ringelektroden ([Van Steenwijk, 1986], [Bhullar, 1990]). Die 
erreichte räumliche Auflösung erlaubt die Isolierung der Aktivitäten einzelner motorischer 
Einheiten bei bis zu 20% der maximalen willkürlichen Muskelkontraktion ([Bhullar, 1990]). 
Da dabei die konzentrischen Ringe eine Äquipotentiallinie erzeugen, kann es jedoch zu einer 
Verformung der Potentialverteilung auf der Hautoberfläche kommen, die eine Interpretation 
des Signals erschwert. 
Ferner gibt es den Ansatz der Verwendung von Elektrodenarrays mit einem geringen (2,5 bis 
10 mm) Interelektrodenabstand. Bild 3.4 zeigt einige Beispiele für Elektrodenarrays mit hoher 
räumlicher Auflösung. Warnking benutzte zur Untersuchung der Erregungsausbreitung im 
Muskel nach elektrischer Nervenstimulation eine lineare Elektrodenanordnung ([Warnking, 
1980]). Masuda et al. setzten zweidimensionale Elektrodenarrays mit bis zu 64 Elektroden in 
Kombination mit einer bipolaren Ableittechnik ein ([Masuda, 1985], [Masuda, 1986]). Diese 
Anordnung erlaubt bei geringen Kraftniveaus die Lokalisation von Innervationszonen eines 
Muskels sowie die Bestimmung der Ausbreitungsrichtung der Erregungen einzelner 
motorischer Einheiten ([Masuda, 1983]).  
 
Bild 3.4 Oberflächenelektrodenarrays mit hoher räumlicher Auflösung. Links oben: 
zweidimensionale Arrays mit Pinelektroden, links unten: konzentrische Ringelektroden und 
Einzelelektroden, rechts: eindimensionale Arrays mit Bar-Elektroden 
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3.5. Räumlich hochauflösende Elektromyographie einzelner motorischer 
Einheiten (HSR-EMG) 
Die räumliche Auflösung von Elektrodenarrays bei bipolarer Ableitung reicht nicht aus, um 
die Potentiale einzelner motorischer Einheiten auch bei Willkürbewegungen mit höheren 
Kraftniveaus isolieren zu können. In der Arbeitsgruppe von De Luca wurden erstmals 
eindimensionale Elektrodenarrays mit räumlichen Filtern kombiniert ([Broman, 1985]). Dabei 
wurden eindimensionale Elektrodenarrays aus transversal zur Arrayachse ausgerichteten 
länglichen (1x10 mm) Silberelektroden mit einem Interelektrodenabstand von 10 mm 
verwendet ([Stulen, 1982]). Als Filter wurde ein eindimensionaler Laplacefilter zweiter 
Ordnung eingesetzt. Zweidimensionale Filter höherer Ordnung wurden von Reucher et al. 
systematisch untersucht ([Reucher, 1988]).  
 
Die Methode der räumlich hochauflösenden Elektromyographie (high spatial resolution 
electromyography, HSR-EMG) beruht auf der Verwendung von zweidimensionalen 
Elektrodenarrays, wie Bild 3.4 oben links dargestellt, in Kombination mit einer 
zweidimensionalen räumlichen Filterung der Signale. 
 
3.5.1 Räumliche Filterung 
Eine Extraktion der Signalanteile einzelner motorischer Einheiten aus monopolar gemessenen 
Signalen ist aufgrund des hohen Anteils von Störsignalen (z.B. 50Hz-Brummen durch 
netzbetriebene Geräte) und der Überlagerung der Beiträge verschiedener motorischer 
Einheiten nicht möglich. Stationäre Signalanteile können durch eine Differenzbildung der 
einzelnen Kanäle (bipolare Ableitung) herausgefiltert werden.  
Die Erregung jeder motorischen Einheit erzeugt auf der Hautoberfläche eine 
zweidimensionale Potentialverteilung. Die Form der Potentialverteilung hängt maßgeblich 
von der Lage der motorischen Einheit bezüglich der Oberfläche ab. Der Volumenleiter 
zwischen Erregungsort und Ableitungsort wirkt wie ein räumlicher Tiefpassfilter ([Lynn, 
1978]). Dadurch werden die Potentialverteilungen mit zunehmender Tiefe der motorischen 
Einheiten flacher und breiter. Diese Eigenschaft des Gewebes kann genutzt werden, die 
Signalanteile von elektrodennahen Einheiten hervorzuheben und so die Selektivität des 
Verfahrens zu verbessern. Räumliche Hochpassfilter, die u.a. in der digitalen 
Bildverarbeitung verwendet werden, verstärken räumlich steilflankige Signalanteile, während 
räumlich flachere reduziert werden ([Lynn, 1978]). Das Prinzip der räumlichen Hochpass-
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filterung wird im Folgenden am Beispiel der in Bild 3.3 dargestellten bipolaren Ableitung mit 
geringen Elektrodenabstand (im mm-Bereich) anschaulich erläutert.  
 
Prinzip der räumlichen Filterung 
Bei gleichzeitiger Aktivität zweier motorischer Einheiten überlagern sich die von ihnen auf 
der Hautoberfläche erzeugten Potentiale U1 und U2 gemäß des Superpositionsprinzips zu 
einem Gesamtpotential U. Bei der unipolaren Ableitung wird das Summenpotential erfasst, 
eine Trennung in die von den jeweiligen motorischen Einheit erzeugten Signalanteile ist nicht 
möglich. Das Gleiche gilt für die konventionelle Oberflächenelektromyographie, die bipolare 
Ableitungen mit im Vergleich zur Potentialverteilung großen Elektrodenabständen verwendet. 
Eine bipolare Ableitung mit kleinen Elektrodenabständen dagegen entspricht näherungsweise 
einer Differenzierung der Potentialverteilung (Bild 3.5). 
x
U
U
U1
U2 ∆U2
Motoreinheit 1
Motoreinheit 2
∆U1
∆U = ∆U1 + ∆U2 ≈ ∆U1
+1 -1
∆U
Muskel
 
Bild 3.5 Prinzip der räumlichen Hochpassfilterung für eine bipolare räumliche Ableitung. 
Modifiziert nach [Disselhorst-Klug ,1997b] 
 
Die bipolare Ableitung ∆U setzt sich hierbei aus der Summe der Potentialdifferenzen ∆U1 und 
∆U2 zusammen. Aufgrund der Tiefpassfilterwirkung des Gewebes ist der Anstieg der 
Potentialflanke ∆U2 der tiefer gelegenen motorischen Einheit geringer als der Anstieg von 
∆U1. So können durch die räumliche Filterung Signalanteile oberflächlich gelegener 
motorischer Einheiten hervorgehoben werden, während die Anteile entfernterer Einheiten 
unterdrückt werden. Nach der Ausrichtung der Elektroden in Faserrichtung oder transversal 
zur Faserrichtung unterscheidet man bipolare Filter in longitudinal einfach differenzierende 
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(Longitudinal Single Differential, LSD) und einem transversal einfach differenzierende 
(Transversal Single Differential, TSD) Filter.   
 
Neben der bipolaren Ableitung mit kleinen Elektrodenabständen gibt es eine Reihe weiterer 
Filter, die demselben Prinzip folgen. Dabei kann die Selektivität wesentlich erhöht werden, 
wenn Filter höherer Ordnung verwandt werden ([Broman, 1985], [Reucher, 1987a,b], 
[Merletti, 1989], [Disselhorst-Klug, 1997a]). Den einfachsten Schritt nach der bipolaren 
Ableitung bilden die zweifach differenzierenden Filter. Diese können aus der Summe von 
drei, in einer Linie angeordneten, unipolaren Ableitungen gebildet werden, wobei das mittlere 
Signal mit dem Faktor –2, die beiden anderen mit 1 gewichtet werden. Die 
Gewichtungsfaktoren entsprechen hierbei den ersten drei Gliedern einer Taylorentwicklung 
der zweiten Ableitung ([Jähne, 1989]).  
Das Prinzip der räumlichen Filterung lässt sich auch auf zweidimensionale Filter erweitern. 
Der von Reucher ([Reucher, 1987a,b]) eingeführte NDD-Filter (Normal Double Differential) 
ist ein solcher zweidimensionaler Filter, der mit der gewichteten Addition der monopolaren 
Signale von fünf kreuzweise angeordneten Elektroden gebildet wird. Die 
Gewichtungsfaktoren ergeben sich hierbei aus der Taylorentwicklung des Laplaceoperators zu 
–4 für die zentrale und 1 für alle anderen Elektroden ([Reucher, 1987a]), ([Jähne, 1989]).  
 
Übertragungsverhalten räumlicher Filter 
Räumliche Filter können über den Begriff der Filtermaske charakterisiert werden, der als 
Operator für eine Multiplikation und anschließende Addition der einzelnen Stützstellen 
verstanden werden kann. Das gefilterte Signal ergibt sich aus einer diskreten Faltung des 
ursprünglichen Signals im Ortsraum mit der Filtermaske. Dabei ist die Filteroperation durch 
die Koeffizienten ihrer Maske vollständig beschrieben, wenn diese eine ungerade Größe hat 
(z.B. 3 x 3) ([Jähne, 1989]). Die Reihen bzw. Spalten der Filtermaske entsprechen den bei der 
Filterung berücksichtigten Stützstellen in den beiden Raumrichtungen. Damit ergibt sich die 
Filtermasken der oben beschriebenen Filter zu  
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  Filtermaske   
 x, y  Raumkoordinaten 
 LSD  Longitudinal Single Differential Filter 
 TSD  Transversal Single Differential Filter 
 LDD  Longitudina Double Differential Filter 
 TDD  Transversal Double Differential Filter 
 NDD  Normal Double Differential Filter 
 
Ein räumliches Signal kann ebenso wie ein Zeitsignal durch die Überlagerung von Wellen 
verschiedener Wellenlänge beschrieben werden. Analog zur Frequenz im Zeitbereich kann im 
Ortsbereich eine Wellenzahl k definiert werden mit ([Kittel, 1988]): 
λ
pi
=
2k  (3-12) 
mit k Wellenzahl 
 λ Wellenlänge 
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Bild 3.6 Übertragungsfunktionen räumlicher Filter im Ortsfrequenzbereich, normiert auf den 
Maximalwert. a) longitudinal (LSD) und b) transversal single differential (TSD), c) longitudinal 
(LDD) und d) transversal double differential (TDD), e) normal double differential (NDD) Filter. Die 
y-Achse entspricht der Richtung parallel zur Muskelfaser. Nach [Reucher, 1987b]. 
 
Das (diskrete) Ortssignal f(x) lässt sich mittels Fouriertransformation in den Ortsfrequenz-
bereich )k(f) übertragen. Eine Transformation der Filtermaske in den Ortsfrequenzraum 
verdeutlicht die Filtereigenschaften eines räumlichen Filters bezüglich der verschiedenen 
Wellenzahlen ([Jähne, 1989]). Die Übertragungsfunktionen häufig genutzten räumlicher Filter 
sind in Bild 3.6 gezeigt. Während die Übertragungsfunktionen der eindimensionalen Filter 
zeigen, dass mit diesen Filtern nur die räumlich niederfrequenten Signalanteile in einer 
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Raumrichtung gedämpft werden, können mit dem zweidimensionalen NDD-Filter 
niederfrequenten Signalanteile in beiden Richtungen gedämpft werden. 
 
Die Übertragungsfunktion des NDD-Filters ist im Bereich großer Wellenzahlen (d.h. in 
Fällen, in denen das Signal Wellenlängen nahe der halben Abtastfrequenz enthält) anisotrop. 
Ein isotropes Verhalten der Übertragungsfunktion lässt sich durch Verwendung komplexerer 
Filter erreichen. Mit zunehmender Komplexität der Filter steigt neben ihrer Selektivität auch 
die Anzahl benötigter Elektroden ([Reucher, 1987a]). Da der NDD-Filter eine hohe 
Selektivität mit einer überschaubaren Anzahl von Elektroden verbindet, wird er für die 
meisten Anwendungen des HSR-EMGs eingesetzt ([Reucher, 1987a], [Disselhorst-Klug, 
1997a]). Er erlaubt weitestgehend die Separation isolierter EMG-Signalanteile oberflächlich 
gelegener motorischer Einheiten aus dem Summationspotential, das bei willkürlicher 
Kontraktion entsteht ([Reucher, 1987b], [Schneider, 1989], [Disselhorst-Klug, 1997a]). Die 
theoretischen Grundlagen weiterer Filter sowie ein Vergleich ihrer Selektivität anhand von 
Simulationen finden sich in [Reucher, 1987a,b], [Disselhorst-Klug, 1997a,b]. 
 
3.5.2 Messtechnik 
Um die von der Muskelaktivität verursachte Potentialverteilung auf der Hautoberfläche 
möglichst vollständig abzutasten, ohne dabei den Feldverlauf maßgeblich zu verzerren, 
kommen beim HSR-EMG Pinnelektroden mit möglichst kleinem Durchmesser (0,5 mm) zum 
Einsatz ([Reucher, 1988]). Die räumliche Abtastung der Potentialverteilung mit den Elektro-
den des Arrays entspricht einer räumlichen Diskretisierung. Hierbei wird die räumliche 
Abtastfrequenz (festgelegt über den Elektrodenabstand) entsprechend dem Abtasttheorem so 
gewählt, dass die Information über die Potentialverteilung vollständig erfasst wird. Analog zu 
Zeitsignalen kann das diskrete Ortssignal mittels Fourier-Transformation in einen 
Frequenzraum übertragen werden. Für die dadurch entstehenden Spektren gelten die gleichen 
Bedingungen wie bei der Fourier-Transformation von zeitabhängigen Signalen ([Jähne, 
1989]). Als Abstand ∆x zwischen zwei Abtastpunkten, bei dem die volle Frequenz-
information erfasst werden kann, ergibt sich aus dem Nyquist-Theorem  
2
x min
λ
<∆  (3-13) 
mit minλ   Minimale im Signal enthaltene  Wellenlänge 
 ∆x Inter-Elektrodenabstand 
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Da das subkutane Gewebe eine räumliche Tiefpassfilterwirkung auf die vom Muskel 
erzeugten Signale hat ([Lynn, 1978]), hängt der minimal erlaubte Elektrodenabstand auch von 
der Tiefe des zu untersuchenden Muskels ab.  
Üblicherweise werden Elektrodenarrays mit 16 Elektroden bei einem Elektrodenabstand von 
2,5 mm (z.B. für Messungen am M. abductor pollicis brevis des Daumens), 5 mm (M. biceps 
brachii) oder 10 mm (M. trapezius) verwendet. Die goldbeschichteten Elektroden sind federnd 
gelagert. Diese Konstruktionsweise erlaubt einen sicheren Kontakt der Elektroden zur Haut 
auch bei einer gewölbten Hautoberfläche ([Disselhorst-Klug, 1997b]).  
Elektrodenarray Elektroden
Vorverstärker
 
Bild 3.7 16-Kanal Elektrodenarray mit Vorverstärker (Amplifier). Die Pinelektroden sind 
federnd gelagert. Nach [Disselhort-Klug, 2000] 
 
Zur Verbesserung des Signal-zu-Rausch-Verhältnisses werden die einzelnen EMG-Kanäle in 
unmittelbarer Nähe zu den Elektroden von einem integrierten Vorverstärker um den Faktor 10 
verstärkt und mit einem Hochpassfilter gefiltert (Eckfrequenz 3 Hz). Diese Vorverstärker-
einheit ist in ein Kunststoffgehäuse eingebaut (Bild 3.7), das während der Messungen vom 
Untersucher in der Hand gehalten werden kann. Dabei wird der Vorverstärker mit dem Array 
während einer Messung leicht auf die Hautoberfläche gedrückt, so dass alle Elektroden einen 
guten Kontakt haben. Die Elektrodenarrays sind mittels Steckverbinder mit dem 
Vorverstärker verbunden und können ausgetauscht werden. 
Eine Tiefpassfilterung (Eckfrequenz 500 Hz) zur Vermeidung von Aliasing-Effekten erfolgt 
zusammen mit der endgültigen Verstärkung der EMG-Signale auf einen Bereich von ±5 V 
(Verstärkungsfaktor 100). Als Referenzpotential für die Vorverstärker- und Verstärkereinheit 
dient eine Masseelektrode am Handgelenk des Probanden. Die verstärkten unipolaren Signale 
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können über eine Analog-Digital-Wandler-Karte zur weiteren Verarbeitung in einen 
Computer eingelesen werden. Die Messkette ist schematisch in Bild 3.8 dargestellt. 
Σ
PC räumliche
Filterung
HSR-EMG
Signal
10x 100x
A
D
Hochpassf
fu = 3Hz
Vor-
verstärker
Trenn-
verstärker
Anti-Aliasing 
fo = 500Hz
A/D Wandler 
f = 4000Hz
Hardware
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Elektroden-
array
 
Bild 3.8 Messkette zur Erfassung des HSR-EMG. Die EMG-Signale werden unipolar 
abgeleitet. Eine räumliche Filterung erfolgt auf Softwarebasis. Nach [Disselhorst-Klug, 1997b] 
 
3.5.3 HSR-EMG typische Methoden und Auswerteparameter 
Neben der Bestimmung von in der konventionellen Oberflächen-Elektromyographie 
etablierten Parametern, die die Amplitude (z.B. Root Mean Square, RMS), den 
Frequenzgehalt (mean oder median frequency MNF, MDF) der Signale oder die globale 
Muskelleitgeschwindigkeit (Conduction Velocity, CV) beschreiben, bieten räumlich hoch-
auflösende Verfahren die Möglichkeit, die Aktivität einzelner motorischen Einheiten zu 
beurteilen. Hierbei muss zwischen Parametern, die die Gesamtheit der einzelnen Aktivitäten 
untersuchen, ohne sie den motorischen Einheiten zuzuordnen, und Parametern, die einzelne 
motorische Einheiten beschreiben, unterschieden werden. 
Parameter zur Beschreibung der Gesamtheit aller aktiven motorischen Einheiten sind u.a. die 
Anzahl der pro Zeiteinheit detektierten Aktivitäten und die Häufigkeitsverteilung ihrer 
Peakamplituden ([Disselhorst-Klug, 1997b]) sowie die mittlere Muskelleitgeschwindigkeit. 
Eine Anzahl weitere Parameter wird in [Disselhorst-Klug, 1997b] beschrieben.  
Zu den Parametern, die einzelne motorische Einheiten beschreiben, gehört deren 
Leitgeschwindigkeit. Mit der Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit einzelner 
motorischer Einheiten ergibt sich ein Parameter, der direkt einer physiologischen Eigenschaft 
der Muskelfasern entspricht. Dieser Parameter erlaubt Rückschlüsse auf die Ermüdung der 
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motorischen Einheiten ([Farina, 2002a]) (siehe auch Kapitel 4). Auch konnte gezeigt werden, 
das verschiedene Muskelerkrankungen mit einer Veränderung der Leitgeschwindigkeit 
einhergehen ([Disselhorst-Klug, 1997a], [Ramaekers, 1993]).   
 
Methoden der Leitgeschwindigkeitsbestimmung  
In der Literatur werden verschiedene Methoden zur Bestimmung der 
Muskelleitgeschwindigkeit vorgeschlagen. Diese lassen sich in drei Gruppen unterteilen: 
1) Globale Muskelleitgeschwindigkeit 
2) Mittlere Leitgeschwindigkeit (gemittelt über alle Potentiale motorischer Einheiten) 
3) Leitgeschwindigkeit einer einzelnen motorischen Einheit 
Die globale Leitgeschwindigkeit (1) wird aus der zeitlichen Verzögerung (in der Regel 250ms 
bis 1s) kurzer Signalabschnitte in zwei in Muskelfaserrichtung ausgerichteten Kanälen 
bestimmt. Dies kann z.B. mittels Kreuzkorrelation erfolgen ([Basmaijan, 1985]). Da bei 
dieser Methode die zeitliche Verzögerung des Gesamtsignals berücksichtigt wird, führen 
stationäre Signalanteile (z.B. Faserendpotentiale) zu einer Überschätzung der Leit-
geschwindigkeit. 
Der Anteil der stationären Faserendpotentiale am Gesamtpotential einer motorischen Einheit 
nimmt mit zunehmendem Abstand zwischen Signalquelle (Muskelfaser) und Ableitort 
(Elektroden) zu ([Dimitrova, 1991]). Folglich kann der Einfluss stationärer Signalanteile auf 
die gemessene Muskelleitgeschwindigkeit minimiert werden, indem die Leitgeschwindigkeit 
auf der Basis der Potentiale elektrodennah gelegener motorischer Einheiten bestimmt wird. 
Dies setzt voraus, dass die Potentiale oberflächlich gelegener Einheiten von denen tiefer im 
Muskel liegender Einheiten unterschieden und isoliert werden können (hohe räumliche 
Selektivität). Diese Voraussetzung wird im HSR-EMG erfüllt. Hier kann über die 
Leitgeschwindigkeit der Potentiale oberflächlich gelegener motorischer Einheiten bestimmt 
und entweder über alle erfassten Potentiale gemittelt (2), oder für die einzelnen motorischen 
Einheiten getrennt betrachtet werden (3). Letzteres setzt voraus, dass das EMG-Signal in die 
Beiträge der einzelnen Einheiten zerlegt werden kann (Dekomposition). Dies ist in 
Abhängigkeit von der Signalqualität und von den physiologischen Gegebenheiten (Dicke der 
subkutanen Hautschicht, Kontraktionsniveau, etc) nicht immer möglich. 
 
Die Muskelleitgeschwindigkeit motorischer Einheiten kann aus der zeitlichen Verzögerung 
der räumlich gefilterten Signale sk(t) in parallel zur Muskelfaser ausgerichteten Kanälen k 
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bestimmt werden. In der Literatur sind verschiedene Methoden zur Bestimmung der 
Leitgeschwindigkeit einzelner motorischer Einheiten beschrieben worden.  
Andreassen und Arendt-Nielsen ([Andreassen, 1987]) berechneten die Leitgeschwindigkeit 
einzelner motorischer Einheiten aus der zeitlichen Verzögerung der Potentialmaxima im LSD 
gefilterten Oberflächen-EMG bei intramuskulärer Stimulation. Morimoto ([Morimoto, 1986]) 
bestimmte die Leitgeschwindigkeit, ebenfalls aus LSD gefilterten Signalen, aus der zeitlichen 
Verzögerung der Minima der Potentiale zwischen verschiedenen Kanälen. Gnatchev et al. 
([Gnatchev, 1992]) nutzten monopolare Signale zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit aus 
dem zeitlichen Abstand zwischen den Peakminima. Kossev et al. ([Kossev, 1992]) benutzten 
ein indirektes Verfahren zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit, indem sie die 
Zeitdifferenz zwischen dem Beginn des Aktionspotentials einer motorischen Einheit und dem 
Auftreten des Faserendpotentials bestimmten. In den beiden letztgenannten Studien wurden 
mittels invasivem EMG gemittelte Oberflächen-EMG-Signale genutzt. 
Schneider et al. ([Schneider, 1989]) benutzten die zeitliche Verzögerung im Auftreten der 
Peakmaxima in NDD gefilterten Signalen. Eine vergleichbare Methode wurde Hogrel et al. 
([Hogrel, 2002]) vorgeschlagen. Masuda und Sadoyama ([Masuda, 1986]) berechneten die 
Leitgeschwindigkeit aus der Steigung der Regressionslinie, mit der die Peakpositionen in 
SDL gefilterten Kanälen interpoliert wird.  
Hogrel und Duchênne ([Hogrel, 1999]) bestimmten die Leitgeschwindigkeit mittels Kreuz-
korrelation aus NDD gefilterten Kanälen. Die Maximum-Likelhood-Methode ist äquivalent 
zur Kreuzkorrelationsmethode mit Interpolation der Kreuzkorrelationsfunktionen ([Naeije, 
1983]). Die Maximum-Likelihood-Methode zur Bestimmung der Leitfähigkeit aus zwei EMG 
Kanälen wurde 1984 von McGill und Dorfman ([McGill, 1984]) zur Klassifikation von intra-
muskulären EMG-Potentialen eingeführt und später von verschiedenen Autoren zur 
Bestimmung der Leitgeschwindigkeit aus Oberflächen-EMG-Signalen vorgeschlagen, vgl. 
[LoConte, 1995], [Merletti, 1995], [Farina, 2000b]. Eine ausführliche Übersicht über die in 
der Literatur beschriebenen Methoden wird in [Farina, 2004] gegeben. 
 
Die oben aufgeführten Methoden zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit einzelner 
motorischer Einheiten lassen sich in zwei Gruppen unterteilen. Eine Gruppe von Methoden 
benutzt die zeitlichen Verzögerung im Auftreten einzelner charakteristischer Punkte im 
Potential einer motorischen Einheit zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit. Andere 
Methoden basieren auf der Analyse der gesamten Potentialform in verschiedenen Kanälen. In 
dieser Arbeit werden die Methoden, die in ihrer Gruppe die Abschätzung der 
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Leitgeschwindigkeit mit der geringsten Varianz bieten, verwendet. Das Funktionsprinzip 
dieser beiden Methoden wird im Folgenden näher vorgestellt. 
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Bild 3.9 a) Bestimmung der Leitgeschwindigkeit aus der zeitlichen Verzögerung der Signale in 
parallel zur Muskelfaser ausgerichteten EMG Kanälen am Beispiel NDD gefilterter Potentiale. b) 
Charakteristische Punkte, die zur Bestimmung der zeitlichen Verzögerung verwendet werden können; 
Nach [Schneider, 1989]. 
 
Zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit aus der zeitlichen Verzögerung der Signale in zwei 
parallel zur Muskelfaser ausgerichteten EMG-Kanälen (k=1 und k=2) (Bild 3.9a) können 
prinzipiell verschiedene charakteristische Punkte im Signalverlauf als Referenzpunkte 
gewählt werden (Bild 9.8b). Aus den Zeitpunkten t0(k) des Auftretens dieser Punke in den 
untersuchten Kanälen kann bei bekanntem Elektrodenabstand d die Leitgeschwindigkeit CV 
berechnet werden: 
)2(t)1(t
dCV
00 −
= . (3-14) 
 
Der Einfluss der Wahl der charakteristischen Punkte auf die Varianz der Messwerte wurde 
von Schneider untersucht ([Schneider, 1989], [Schneider, 1991]). Dabei wurden die in Bild 
3.9b dargestellten charakteristischen Punkte und die Methode der Kreuzkorrelation zwischen 
den Signalen in zwei benachbarten Kanälen miteinander verglichen. Die experimentellen 
Untersuchungen haben gezeigt, dass im HSR-EMG das Auftreten der maximalen 
Peakamplitude die verlässlichsten Abschätzungen ergibt. Die Auflösung des Parameters 
‚Leitgeschwindigkeit’ durch eine Interpolation der Signalabschnitte um das Peakmaximum 
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werden verbessert, da so die Zeitpunkte des Auftretens der maximalen Peakamplitude genauer 
bestimmt werden können [Schneider 1989]. Schneider verwendete hierzu eine Splinefunktion 
über einen weiten Signalabschnitt. Eigene Untersuchungen haben ergeben, das die besten 
Ergebnisse mit dem Anfitten eines Polynoms zweiten Grades über die drei dem Maximum 
nächstgelegenen Stützstellen erreicht werden kann. Dies ist vermutlich auf dem günstigen 
Signal-zu-Rauschverhältnis im Bereich des Potentialmaximums begründet. 
 
Die Maximum-Likelihood-Methode ([McGill, 1984], [Farina, 2001]) basiert auf der Methode 
des Modified-Beamforming und ist theoretisch äquivalent zur Kreuzkorrelationsmethode mit 
Interpolation der Kreuzkorrelationsfunktion ([Naeije, 1983]).  
Die an parallel zur Muskelfaser ausgerichteten Detektionsorten gemessenen Signale sk(t) 
entsprechen idealer Weise zeitlich verzögerten Versionen desselben Signals S(t). In 
experimentellen Messungen wird S(t) von Rauschen überlagert. Unter der idealisierten 
Annahme von weißem Rauschen wk(t) mit gleicher Varianz σ2 ergibt sich sk(t) zu: 
)t(w))1k(t(s)t(s kk +θ−−= . (3-15) 
mit  k = 1,...,K Kanäle 
θ zeitliche Verzögerung von S(t) zwischen benachbarten Kanälen 
0 ≤ t ≤ T Zeit  
 
Der Maximum-Likelihood-Estimator (MLE) der zeitlichen Verzögerung basiert auf der 
Minimierung des Fehlers 
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wobei N der Anzahl der Meßwerte eines Signals innerhalb einer Epoche der Dauer T 
entspricht. Da S(n) nicht bekannt ist, erfolgt die Minimierung von MLE2e  mit Hilfe einer 
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Die Minimierung von MLE2e  in Bezug auf θ ist äquivalent zu einer Minimierung der Summe 
von K mittleren quadratischen Fehlern in Bezug auf θ 
∑
=
=
K
1k
2
kMLE
2 ee  (3-19) 
mit 
∑ ∑
= ≠=
θ−+
−
−=
N
1n
K
km,1m
mk
2
k ]))km(n(s1K
1)n(s[e . (3-20) 
 
Die Minimierung von 2ke  liefert die zeitliche Verzögerung, die die Summe der mittleren 
quadratischen Fehler zwischen dem Signal sk(n) (im Weiteren auch als Referenzkanal 
bezeichnet) und dem Mittel aus den anderen resynchronisierten Signalen sm minimiert. Die 
Auflösung der so berechneten Verzögerung ist durch die Abtastperiode limitiert. Zur 
Erhöhung der Auflösung wird folglich eine Interpolationstechnik benötigt. Eine Lösung 
hierzu ist die Transformation von 2ke  in den Freuquenzbereich ([McGill,1984]), da die 
Verzögerung hier eine kontinuierliche Variable bildet.  
 
Für k = 1 ergibt sich im Frequenzbereich 
22/N
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mit N Anzahl der Messwerte pro Epoche  
 
Das Minimums von 2ke  kann bestimmt werden, indem die Funktion für eine Anzahl von 
Werten von θ berechnet wird ([Farina, 2000b]). Die Rechenintensität und die Auflösung 
dieser Methode sind von der gewählten Schrittweite der Werte von θ abhängig. Alternativ 
kann das Minimum von 2ke  durch die Bestimmung der Nullstelle in der ersten Ableitung 
bestimmt werden. Hierzu kann als ein iterativer Ansatz die Newton-Methode verwendet 
werden ([Press, 1996]). Dieser Ansatz wurde im erstmals von McGill und Dorfman für zwei 
zeitlich verzögerten Signale verwendet ([McGill, 1984]), und später auf die Maximum-
Likelihood-Methode mit mehreren EMG-Kanälen (K ≥ 3) erweitert ([Farina, 2001b]). 
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4.  Muskelermüdung  
 
4.1.  Physiologische Grundlagen 
Anhaltende Muskelanspannung führt zu physiologischen Ermüdungserscheinungen. Diese 
manifestieren sich unter Anderem in der Unfähigkeit, das gewünschte Kraftniveau zu halten, 
in muskulärem Tremor und in lokalisiertem Schmerz. Muskelermüdung kann über die 
Abnahme der Kontraktionsstärke bei wiederholter Reizung der Muskelfasern definiert werden 
([Schmidt, 1990]). Dabei handelt es sich um einen fortschreitenden Prozess, der mit Beginn 
der Muskelkontraktion einsetzt. Die Ursachen der Muskelermüdung sind noch nicht genau 
geklärt. Als zugrundeliegender Mechanismus auf zellulärer Ebene wird ein Versagen der 
elektromechanischen Kopplung angenommen ([McComas, 1996]). Als mögliche Ursache 
hierfür wird eine verminderte Ca2+-Bereitstellung diskutiert ([Fitts, 1994]). Neben einer 
Abnahme der Kontraktionskraft kommt es bei Muskelermüdung zu einer Formänderung der 
Aktionspotentiale und zu einer Abnahme der Erregungsausbreitungsgeschwindigkeit entlang 
der Zellmembran. An Mausmuskeln konnte gezeigt werden, dass die Abnahme der 
Ausbreitungsgeschwindigkeit der Aktionspotentiale bei wiederholter Stimulation der 
Muskelfasern von Änderungen im K+-Gradienten über die Zellmembran und vom pH-Wert 
abhängt ([Juel, 1988]): Die Zunahme der extrazellulären K+-Konzentration ist mit einer 
Verbreiterung der Aktionspotentiale und einer Abnahme der Membranerregbarkeit 
verbunden. Dagegen führt der reduzierte pH-Wert nur zu geringen Formänderungen der 
Aktionspotentiale. Ein Einfluss des pH-Wertes auf die Membranerregbarkeit konnte nicht 
nachgewiesen werden.  
Neben Änderungen auf der Ebene der einzelnen Muskelfasern kommt es bei Ermüdung zu  
einer Adaptation der zentralen Steuermechanismen (motor control). So nimmt die Feuerrate 
innerhalb einer aktiven motorischen Einheit mit zunehmender Kontraktionszeit ab 
([Basmajian, 1985]). Gleichzeitig kommt es zu einer zusätzlichen Rekrutierung weiterer 
motorischer Einheiten ([Moritani, 1986]): Mit zunehmender Ermüdung der Muskulatur sinkt 
das Kraftniveau, bei dem die einzelnen motorischen Einheiten aktiviert werden (sogenannte 
„Rekrutierungsschwelle“). So können neu rekrutierte Einheiten bereits ermüdete in ihrer 
Funktion unterstützen ([Olsen, 2001], [Jensen, 2000], [Enoka, 1989], [Maton, 1989]). 
Zusätzlich nimmt die Tendenz in motorischen Einheiten zu, in einem engen zeitlichen 
Zusammenhang zu feuern („Synchronisation“) ([Lippold, 1957], [Missiuro, 1962]).  
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4.2.  Zeichen von Muskelermüdung im Oberflächen-EMG 
Auf Grund der oben beschriebenen Mechanismen (Änderungen in der Rekrutierung, 
Feuerrate, Synchonisation und Muskelleitgeschwindigkeit) kommt es mit zunehmender 
Kontraktionsdauer zu typischen Veränderungen im Oberflächen-EMG. EMG-Parameter, 
deren Veränderung häufig als Indikatoren von Muskelermüdung herangezogen werden, sind 
das Frequenzspektrum (MNF, MDF), die Signalamplitude (RMS) und die globale 
Muskelleitgeschwindigkeit ([Basmaijan, 1985]). Eine Verschiebung der im EMG enthaltenen 
Frequenzen zu niedrigeren Werten mit zunehmender Kontraktionsdauer wurde erstmals von 
Piper ([Piper, 1912]) beschrieben. Cobb und Forbes ([Cobb, 1923]) zeigten, dass diese Ver-
schiebung der EMG-Frequenzen gegen niedrigere Werte mit Muskelermüdung verbunden ist, 
und konnten einen gleichzeitigen Anstieg in der Signalamplitude nachweisen. Diese 
ermüdungsbedingten Veränderungen im Oberflächen-EMG konnten von einer Vielzahl 
weiterer Autoren auch im menschlichen Muskel nachgewiesen werden (als Review siehe 
[Basmaijan, 1985]). Größere und schnellere motorische Einheiten ermüden schneller als 
kleinere, langsamere Einheiten ([Christova, 1998], [Christova, 2001]).  
In EMG-Messungen unter isometrischen Kontraktionen findet sich mit zunehmender 
Kontraktionsdauer eine Abnahme in der globalen Muskelleitgeschwindigkeit ([Bigland-
Ritchie, 1981], [Arendt-Nielsen, 1989], [Merletti, 1990], [Masuda, 1999]), als auch in der 
Leitgeschwindigkeit einzelner motorischer Einheiten ([Farina, 2002a]). Im Gegensatz hierzu 
konnten Masuda et al. ([Masuda, 1999]) bei Messungen unter dynamischen und isometrischen 
Kontraktionen bei gleichem Kraftniveau (50% der maximalen willkürlichen Kraft) keine 
Abnahme der Muskelleitgeschwindigkeit unter dynamischen Bedingungen nachweisen, 
während Signalamplitude und –Frequenzen sich analog zu den isometrischen Messungen 
veränderten. Die Autoren interpretierten diese Diskrepanz zwischen den isometrischen und 
dynamischen Messungen als Anzeichen für eine Abhängigkeit der Erregungsausbreitungs-
geschwindigkeit entlang der Muskelfasern von dem metabolischen Status im Muskel, da es 
unter isometrischen Bedingungen in einem geringeren Ausmaß zum Auswaschen von 
Metaboliten kommt als während dynamischen Kontraktionen. 
 
Im Gegensatz zu EMG-Messungen unter hoher aufgewandter Muskelkraft (über 40% der 
maximalen willkürlichen Kraft) wurde bei Kontraktionen mit moderaten bis geringen 
Kraftniveaus in einzelnen Probanden auch ein Anstieg in den spektralen Frequenzen 
beobachtet ([Arendt-Nielsen, 1989], [Hansson, 1992], [Öberg, 1992], [Hägg, 1997]). Als 
Ursache hierfür wird eine vermehrte Zurekrutierung motorischer Einheiten bei Ermüdung 
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unter moderater Muskelanspannung diskutiert. Unter der Annahme unveränderter 
Rekrutierung führen sowohl die ermüdungsbedingte Abnahme in der Muskelleitgeschwindig-
keit der ermüdeten motorischen Einheiten als auch eine zunehmende Synchronisation zu einer 
Abnahme in den spektralen EMG-Frequenzen ([Hägg, 1992], [Hermens, 1992]). Eine 
zunehmende Rekrutierung zusätzlicher motorischer Einheiten mit höherer Leitgeschwindig-
keit kann dagegen den Einfluss dieser Veränderungen im Oberflächen-EMG maskieren 
([Houtman, 2003]). Eine ermüdungsbedingte Rekrutierung motorischer Einheiten ist für 
verschiedene Muskeln beschrieben worden ([Olsen, 2001], [Jensen, 2000], [Enoka, 1989], 
[Maton, 1989], [Moritani, 1986]). Später rekrutierte motorische Einheiten sind größer als 
bereits aktive ([Henneman, 1965]) und ihre Muskelfasern haben einen größeren Durchmesser, 
der mit einer höheren Muskelleitgeschwindigkeit einhergeht ([Gnatchev, 1992], [Masuda, 
1991]). Des Weiteren sind die neu rekrutierten Einheiten zum Zeitpunkt ihrer Aktivierung 
noch nicht ermüdet, und damit ihre Leitgeschwindigkeit noch nicht abgesenkt. Als Folge 
hieraus kann es trotz ermüdungsbedingter Abnahme der Muskelleitgeschwindigkeit in aktiven 
Einheiten in Kontraktionen mit geringer aufgebrachter Muskelkraft zu einem Anstieg in der 
globalen Muskelleitgeschwindigkeit und in den spektralen Frequenzen kommen. 
  
Die Verwendung von Oberflächen-EMG zur Erfassung von Muskelermüdung unter 
dynamischen (d.h. nicht-isometrischen oder nicht-isotonischen) Bedingungen gewinnt in den 
letzten Jahren zunehmend an klinischer Bedeutung, vgl. [Bonato, 2001], [Benedetti, 2001]. 
Ein Verfahren, mit dem sich im Gegensatz zum konventionellen Oberflächen-EMG nicht nur 
die globale Muskelaktivität, sondern auch die Aktivitäten einzelner motorischer Einheiten 
verfolgen lassen, kann in der Untersuchung von Ermüdungsvorgängen wertvolle Zusatz-
information liefern. 
 
5. Erweiterung des HSR-EMGs für Ermüdungsmessungen bei 
freier Bewegung 
 
Die Erweiterung des HSR-EMG an die Anforderungen für Ermüdungsmessungen unter 
Zulassung freier Körperbewegung schließt an die Arbeiten von Reucher ([Reucher, 1988]), 
Schneider ([Schneider, 1991]) und Disselhorst-Klug ([Disselhorst-Klug, 1997]) an. Das von 
Reucher entwickelte Verfahren des HSR-EMG erlaubt die nichtinvasive Erfassung der 
elektrischen Aktivität einzelner motorischer Einheiten und die Verfolgung ihrer Erregungs-
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ausbreitung. Diese Methode ist von Schneider weiterentwickelt worden, der sich in seiner 
Arbeit mit der Erfassung der Erregungsausbreitung und dem Einfluss des Körpergewebes auf 
die gemessenen Potentiale beschäftigt hat. Das Verfahren des HSR-EMG ist von Disselhorst-
Klug erstmals zur Diagnostik neuromuskulärer Erkrankungen eingesetzt worden. Hierzu 
entwickelte sie verschiedene Parameter zur Beschreibung der elektrischen Muskelaktivität 
unter kurzen (im Bereich weniger Sekunden), isometrischen Kontraktionen.  
 
5.1.   Phänomene unter dynamischen Kontraktionen und in Langzeit-
messungen 
Ein Einsatz des HSR-EMG für die Erfassung von Muskelermüdung setzt eine genaue 
Bestimmung des Ermüdungsparameters ‚Muskelleitgeschwindigkeit’, sowie die Anpassung 
der Methode an lange Messdauern und an dynamischen Bedingungen voraus. Hierbei kann 
man eine Reihe verschiedener Phänomene beobachten, die sich in physiologische und 
methodologische Effekte unterteilen lassen und die bei der Interpretation der Signale 
berücksichtigt werden müssen (Bild 5.1). 
  
Muskel
Signal
Interpretation
Ermüdung Bewegung
FehlerquellenPhysiologischeÄnderungen
Elektrophysio-
logische Effekte
Änderungen in
• CV
• Rekruierung
• Feuerrate
• etc.
Geometrische
Effekte
Änderungen in
• Faserendpotentialen
• Abständen
• etc.
 
Bild 5.1 Unterteilung der bei Muskelermüdung bzw. –bewegung zu erwartenden Änderungen 
im HSR-EMG Signal in physiologische und geometrische Effekte und deren Bedeutung für die 
Signalinterpretation 
 
Physiologische Effekte setzen sich aus peripheren Änderungen an der Muskelfaser, wie z.B. 
einer Abnahme der Muskelleitgeschwindigkeit, und zentralen Aspekten (Rekrutierung, 
Feuerrate) zusammen. Sie bilden die Menge der Größen, die Aussagen über physiologische 
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und - im Fall klinischer Studien - pathologische Veränderungen im Aktivitätsmuster eines 
Muskels erlauben. 
 
Geometrische Effekte sind Effekte, die nicht primär durch Änderungen in der 
Muskelaktivität hervorgerufen werden, sondern durch Änderungen in der Geometrie zwischen 
Muskelfasern und Elektroden bedingt sind. Beispiele hierfür sind eine Änderung des 
Abstandes von Faserende und Innervationszone zu den Elektroden bei Muskelkontraktion und 
eine transversale Verschiebung des Muskels relativ zur Haut und damit zum Elektrodenarray.  
Eine besondere Bedeutung bei der Entstehung geometrischer Effekte kommt den Faserend-
potentialen zu. Diese stationären Signalanteile überlagern sich den Potentialen, die durch die 
Ausbreitung der Erregung entlang der Fasern erzeugt werden und können so zu Fehlern in der 
Bestimmung der Leitgeschwindigkeit führen. Mit einem veränderten Abstand der Elektroden 
zum Faserende ändert sich das relative Gewicht der Faserendpotentiale am Gesamtpotential. 
Die Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit wird je nach verwendeter Methode durch 
stationäre Signalkomponenten unterschiedlich stark gestört. Hierbei spielt auch die Wahl der 
verwendeten räumlichen Filter eine wichtige Rolle, da anzunehmen ist, dass die Faserend-
potentiale von den verschiedenen räumlichen Filtern in unterschiedlichem Ausmaß 
unterdrückt werden. Die durch die verwendeten Analyseverfahren bedingten Effekte lassen 
sich mit den geometrischen Effekten als methodologische Effekte zusammenfassen. 
 
Für die Nutzung des HSR-EMG in klinischen oder physiologischen Studien ergibt sich die 
Notwendigkeit, die methodologischen Effekte zu minimieren und, soweit sie nicht 
vernachlässigt werden können, ihren Einfluss bei der Interpretation der Messdaten zu 
berücksichtigen. Andererseits können geometrische Effekte auch gezielt gemessen und dazu 
genutzt werden, Rückschlüsse über physiologische Größen (z.B. Muskellänge) zu erhalten. 
Die zu erwartenden physiologischen und methodologischen Effekte bei der Erfassung von 
Muskelermüdung ergeben sich aus den spezifischen Anforderungen von Langzeitmessungen 
und zusätzlichen, methodologischen Effekten in dynamischen Applikationen. Eine Übersicht 
der wichtigsten wird in Bild 5.2 gegeben. 
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Bild 5.2 Übersicht über die Merkmale der verschiedenen Typen von Messungen  und die 
hieraus resultierenden physiologischen und methodologischen Effekte. 
 
Langzeitmessungen sind mit einer Ermüdung des Muskels verbunden. Diese manifestiert sich 
elektrophysiologisch in einer Reduktion der Muskelleitgeschwindigkeit und Feuerrate und der 
Rekrutierung zusätzlicher motorischer Einheiten (siehe Kapitel 4). Insbesondere die 
Änderung der Leitgeschwindigkeit innerhalb einzelner motorischer Einheiten bietet einen 
wertvollen Parameter zur Erfassung der peripheren Muskelermüdung. Um diese erfassen zu 
können, muss das HSR-EMG Signal zunächst in die Beiträge der einzelnen motorischen 
Einheiten zerlegt werden (Dekomposition). Aufgrund der anfallenden Datenmenge kann diese 
- im Gegensatz zu Kurzeitmessungen - nicht mehr manuell erfolgen.  
 
Isotonische Kontraktionen werden durch eine Änderung der Muskelfaserlänge bei 
konstantem Kraftniveau charakterisiert. Die Verkürzung einer Muskelfaser führt zu einer 
Zunahme ihres Durchmessers. Ob es in Folge hiervon zu einer physiologischen Erhöhung der 
Muskelleitgeschwindigkeit kommt, wird kontrovers diskutiert (siehe Kapitel 3.2). Durch die 
Längenänderung der Muskelfasern kommt es zu einer Änderung im Abstand zwischen EMG-
Elektroden und Faserenden. Zusätzlich kann es zu einer Verschiebung der gesamten Faser 
relativ zur Haut und damit relativ zum Elektrodenarray kommen. Diese Änderungen in der 
Geometrie führen zu einem systematischen Fehler in der Bestimmung der 
Muskelleitgeschwindigkeit. Mögliche physiologische Änderungen in der Leitgeschwindigkeit 
werden also von zusätzlichen methodologischen Effekten überlagert. Als weiterer 
physiologischer Effekt ist eine längenabhängige Änderung in der Rekrutierung denkbar. Auch 
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dieser wird durch geometrische Effekte überlagert, die durch eine Verschiebung zwischen 
Muskel und Elektrodenarrays bedingt sind. Hierbei können einzelne motorische Einheiten aus 
dem Detektionsbereich des Elektrodenarrays rutschen, während andere hineinwandern. Die 
Gruppe der beobachtbaren aktiven motorischen Einheiten ändert sich, ähnlich wie bei einer 
Umrekrutierung. Eine Unterscheidung zwischen physiologischen und methodologischen 
Effekten ist bei isotonischen Kontraktionen schwierig. Zur Abschätzung der durch die 
Längenänderung der Muskelfasern bedingten geometrischen Effekte kann die Bestimmung 
der jeweiligen Muskelfaserlänge hilfreich sein. 
 
Isometrische Kontraktionen bei nicht konstantem Kraftniveau führen im Rahmen einer 
Erhöhung der vom Muskel aufgebrachten Kraft zu einer Rekrutierung zusätzlicher 
motorischer Einheiten (siehe Kapitel 3.1). Auch die Feuerrate wird in Abhängigkeit vom 
Kraftniveau moduliert. Hieraus resultiert eine Erhöhung der Signalenergie des HSR-EMG und 
der Gesamtzahl gemessener Aktivitäten motorischer Einheiten. Eine Änderung der 
Erregungsfortleitungsgeschwindigkeit in einzelnen motorischer Einheiten ist fraglich, jedoch 
kommt es zu einer Erhöhung der globalen Muskelleitgeschwindigkeit aufgrund der 
zusätzlichen Rekrutierung größerer und schnellerer motorischer Einheiten ([Andreassen, 
1987]). Mit zunehmendem Kontraktionsniveau kommt es auch bei isometrischen 
Kontraktionen zu einer Verkürzung der Muskelfasern ([Mutungi, 2000], [Griffiths, 1991]). 
Diese ist jedoch wesentlich geringer ausgeprägt ist als bei nicht-isometrischen Kontraktionen. 
In einigen Muskeln, z.B. dem M. bizeps brachii, kann es durch die zunehmende Wölbung des 
Muskels mit steigendem Kontraktionsniveau zu geometrischen Artefakten aufgrund einer 
Verschiebung zwischen Muskel und Haut kommen. In flächigen, dünnen Muskeln, wie z.B. 
dem M. trapezius, sind solche Effekte dagegen nicht zu erwarten.  
 
Dynamische Langzeitmessungen vereinen die physiologischen und methodologischen 
Effekte, die bei Messungen mit veränderlicher Muskellänge und Kraftniveau sowie unter 
Ermüdung auftreten. Für das Design solcher Messungen und die korrekte Interpretation der 
Daten muss daher der Einfluss aller Effekte auf die Auswerteparameter berücksichtigt 
werden. 
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5.2. Anforderungen an ein HSR-EMG System für dynamische Applika-
tionen und Langzeitmessungen 
Die Anforderungen an ein HSR-EMG für die Untersuchung von Muskelermüdung unter freier 
Bewegung ergeben sich aus einer möglichst präzisen Erfassung der Muskelleit-
geschwindigkeit einzelner motorischer Einheiten und den Anforderungen an ein System für 
dynamische Anwendungen. Dabei müssen die in Kapitel 5.1 aufgeführten Phänomene für eine 
korrekte Interpretation der Signale Berücksichtigung finden. 
 
Aus der Notwendigkeit einer Verfolgung von Änderungen in der Muskelleitgeschwindigkeit 
einzelner motorischer Einheiten in Langzeitmessungen ergeben sich folgende Aufgaben bei 
der Entwicklung eines Messverfahrens sowie einer Messanordnung: 
 
1. Die Entwicklung eines Elektrodenarrays, das sich an der Hautoberfläche des Probanden 
fixieren lässt, ohne diesen in seiner Bewegungsfreiheit einzuschränken. 
2. Ein Dekompositionsverfahren, mit dem sich auch große Datensätze in angemessener  
Zeit in die Potentiale einzelner motorischer Einheiten zerlegen lassen.  
3. Ein qualitativer Vergleich verschiedener Kombinationen räumlicher Filter und 
Methoden zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit. Es existieren verschiedene 
Methoden zur Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit. Räumliche Filter 
unterdrücken stationäre Signalanteile, die zu einem Bias in der Berechnung der 
Leitgeschwindigkeit führen, in unterschiedlichem Maß. Daher werden im Folgenden 
verschiedene Kombinationen von räumlichen Filtern und Bestimmungsmethoden der 
Leitgeschwindigkeit untersucht. Die Wahl des räumlichen Filters bestimmt neben seinem 
Einfluss auf die Messwerte der Leitgeschwindigkeit maßgeblich die räumliche Selektivität 
des HSR-EMG. Eine hohe räumliche Selektivität ist für eine automatische Dekomposition 
der Signale unerlässlich. Folglich muss für den Einsatz des HSR-EMG in dynamischen 
Applikationen und Langzeitmessungen ein Filter gewählt werden, der eine möglichst 
präzise Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit mit einer hohen räumlichen 
Selektivität verbindet.  
Die qualitative Untersuchung der Sensitivität der verschiedenen Methoden zur 
Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit auf stationäre Faserendpotentiale kann 
anhand simulierter Potentiale erfolgen. Unter realen Messbedingungen kommt es jedoch 
zu zusätzlichen Fehlerquellen, wie z.B. Rauschen und Überlagerung der untersuchten 
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Potentiale durch die Aktivitäten räumlich entfernterer motorischer Einheiten. Diese 
zusätzlichen Störgrößen führen zu Schwankungen im Messwert der Leitgeschwindigkeit 
motorischer Einheiten in realen Messungen. Die Sensitivität der verschiedenen Methoden 
zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit auf solche Störungen lässt sich anhand 
experimenteller Daten untersuchen. Derselbe Datensatz kann zum Vergleich der 
Selektivität der verwendeten räumlichen Filter verwendet werden. 
4. Validierung der Methode an Messreihen. Dieser Schritt dient der Beurteilung der 
Einsetzbarkeit des entwickelten Verfahrens in klinischen und physiologischen 
Untersuchungen. Dabei soll die Einsetzbarkeit des Verfahrens anhand von Studien mit 
begrenzter Fallzahl exemplarisch demonstriert werden. 
 
Bei einer Erweiterung des HSR-EMGs auf dynamische Anwendungen ergeben sich aufgrund 
der hier zu erwartenden geometrischen Effekte die folgenden zusätzliche Anforderungen: 
 
5. Eine qualitative Abschätzung der zu erwartenden geometrischen Effekte. Dies 
betrifft insbesondere systematische Fehler, die bei der Bestimmung der 
Muskelleitgeschwindigkeit auftreten können, da diesem Parameter in der Erfassung der 
lokalen Muskelermüdung eine besondere Bedeutung zukommt ([Farina, 2002a], [Merletti, 
1990]). Eine klare Trennung zwischen methodologischen und physiologischen Effekten 
ist anhand experimenteller Daten nicht möglich, da sich beide Effekte additiv überlagern, 
die tatsächliche Erregungsweiterleitungsgeschwindigkeit jedoch nicht bekannt ist. Zur 
qualitativen Abschätzung geometrischer Effekte ist daher eine Simulation am Besten 
geeignet. 
6. Die Bestimmung der Muskelfaserlänge aus den HSR-EMG Signalen ist keine 
notwendige Bedingung für den Einsatz des HSR-EMG in dynamischen Applikationen und 
Langzeitmessungen, bietet jedoch die Möglichkeit, den Einfluss von geometrischen 
Effekten in experimentellen Datensätzen abzuschätzen. Dieses Verfahren lässt sich zudem 
auch auf physiologische Fragestellungen (z.B. gelenkwinkelabhängige Änderung der 
Muskelfaserlänge) anwenden. 
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6. Entwicklung eines Elektrodenarrays für dynamische und 
Langzeitmessungen 
 
Die bisher für kurze HSR-EMG Messungen verwendete Einheit aus Elektrodenarray und 
Vorverstärker (Bild 6.1 oben, siehe auch Kapitel 3.5.2) ist so konzipiert, dass sie vom 
Untersucher während der Messung gut in der Hand gehalten werden kann. Die federnd 
gelagerten Elektroden können sich dabei in ihrer Länge den anatomischen Gegebenheiten 
anpassen und sichern so einen guten Kontakt zwischen aktiver Fläche der Elektrode und Haut 
auch bei gewölbten Körperkonturen. Diese Methode hat sich für Messungen von kurzer Dauer 
(Sekunden) bewährt, da das Array einfach und sicher zu platzieren ist und seine 
Positionierung leicht geändert werden kann.  
 
VorverstärkerElektroden-
array
 
Bild 6.1 Vergleich zwischen dem bisherigen Elektrodenarray für Kurzzeitmessungen (oben) 
und dem für dynamische und Langzeitmessungen neu entwickelten flexiblen Elektrodenarray (unten). 
Beide Arrays sind mit Vorverstärker dargestellt. 
 
Für dynamische Messungen und Messungen von längerer Dauer (Minuten bis Stunden) ist 
diese Methode jedoch nicht geeignet, da das Array in der Hand gehalten werden muss und 
nicht in seiner Position relativ zum Probanden fixiert werden kann. Für solche Anwendungen 
wird ein Elektrodenarray benötigt, das folgende Anforderungen erfüllt: 
 
1. Fixierbarkeit am Probanden 
2. Anpassung an Körperkontur 
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3. Geringe Masse, um Bewegungsartefakte und durch wechselnden Druck auf die Haut 
entstehende Potentialveränderungen gering zu halten, sowie um bei längeren 
Messzeiten den Probanden nicht zu belasten 
4. Geringe Höhe, um die Bewegungsfreiheit möglichst wenig einzuschränken 
5. Sicherer Elektroden-Haut Kontakt  
 
Die Anforderungen an die Messelektronik (Wahl der Verstärker, etc) ändert sich beim 
Übergang zu dynamischen Messungen nicht, da die Signalqualität nicht wesentlich verändert 
wird. Der Aufbau eines flexiblen Elektrodenarrays für dynamische Messungen und die 
Auswahl geeigneter Elektroden wird im Folgenden beschrieben. 
 
6.1.  Flexibles Elektrodenarray 
Um die vorhandene Messtechnik an die Anforderungen dynamischer Applikationen 
anzupassen, wurde ein kleineres, flexibles Elektrodenarray entwickelt (Bild 6.1 unten). Die 
Minimierung von Arraygröße und -gewicht bei gleichzeitig sicherem Kontakt der Elektroden 
zur Haut wurde durch ein neues Layout erreicht, das auf der Verwendung von flexiblen 
Leiterplatten beruht. Als Material wurde Kapton®folie (100µm Dicke) mit 
Kupferleiterbahnen (35µm Dicke) gewählt. Zum Schutz der Leiterbahnen wurde das Array in 
Silikonkautschuk (Elastosil® RT 622, Wacker Chemie) eingegossen. Die Anpassung des 
flexiblen Elektrodenarrays an die Hautkrümmung wird durch die Flexibilität des 
Arraymaterials erreicht. Damit ist eine Lagerung der Elektroden über Federn nicht mehr 
erforderlich, und die Höhe des Elektrodenarrays kann durch die Wahl starrer Elektroden 
deutlich reduziert werden. Die räumliche Anordnung der Elektroden und die 
Zwischenelektrodenabstände wurden entsprechend dem Array für Kurzzeitmessungen 
beibehalten. 
 
Auch die Größe des Vorverstärkers wurde minimiert, damit die Flexibilität des 
Elektrodenarrays durch die Verbindung mit dem Vorverstärker nicht beeinträchtigt wird, und 
die Einheit aus Vorverstärker und Array an der Haut des Probanden befestigt werden kann. 
Als Hüllmaterial des Vorverstärkers wurde ebenfalls Silikonkautschuk gewählt. Der 
Verstärkungsfaktor (v = 10) wurde gegenüber der Version für Kurzzeitmessungen nicht 
verändert.  Das Elektrodenarray wurde getrennt vom Vorverstärker realisiert. So kann einfach 
zwischen Arrays mit unterschiedlichem Elektrodenabständen gewechselt werden. Die 
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Verbindung zwischen Array und Vorverstärker wurde als Steckverbindung realisiert (Bild 
6.2).  
 
Vorverstärker Elektrodenarray10 mm IED
Elektrodenarray
5 mm IED
 
Bild 6.2 Vorverstärker mit zwei flexiblen Elektrodenarrays (5 mm und 10 mm 
Zwischenelektrodenabstand). Die Verbindung zwischen Array und Vorverstärker ist durch eine 
Steckverbindung realisiert. 
 
Das flexible Elektrodenarray kann mittels handelsüblichem medizinischem Pflaster auf der 
Haut des Probanden fixiert werden (Bild 6.3). Diese Art der Befestigung gewährleistet eine 
stabile Position des Arrays auch unter dynamischen Kontraktionen und bietet einen 
gleichmäßigen Druck auf des Array. Damit wird ein guter Kontakt zwischen der Haut und den 
Elektroden sichergestellt. 
 
 
Bild 6.3 Befestigung des flexiblen Elektrodenarrays am Probanden, hier am Beispiel einer 
Messung am M. bizeps brachii (links) und am oberen Anteil des M. trapezius (rechts). Zur Fixierung 
des Arrays kann handelsübliches medizinisches Pflaster verwendet werden.  
 
6.2.  Wahl der Elektroden 
Der Übergang zwischen Haut und Elektroden verursacht die höchste Impedanz bei der 
Messung des HSR-EMG. Das elektrisches Ersatzschaltbild der Übertragungsstrecke Körper-
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Elektrode ist in Bild 6.4 dargestellt. Die Impedanz zwischen Elektroden und Haut, und damit 
die Signalqualität, wird maßgeblich von der Oberflächenstruktur der Elektroden beeinflusst 
[Blok 1997]. Da die Methode des HSR-EMG eine annähernd punktförmige Abtastung der 
Muskelpotentiale voraussetzt, ist die Größe der Elektroden limitiert. Die Verwendung 
größerer Zwischenelektrodenabstände erlaubt den Einsatz geringfügig größerer Elektroden 
zur Untersuchung tiefer (einige mm) gelegener Muskeln.  
 
Elektrode
UP
RÜ
CÜ
CH
RH
RK1US
Kontakstelle
Haut - Elektrode
HautMuskel
 
Bild 6.4 Elektrisches Ersatzschaltbild der Übertragungsstrecke Körper (Körperwiderstand RK, 
Stör- und Nutzquelle US, UN), Haut (Impedanz: RH || CH), Elektroden-Haut Kontaktstelle (Impedanz: 
RÜ || CÜ, Polarisationsspannung UP). Nach [Hutten1991] 
 
Frühere Studien haben gezeigt, dass sich die Impedanz zwischen Elektroden und Haut durch 
die Verwendung von Elektroden mit einer strukturierten Oberfläche verringern lässt ([Blok, 
1997]). Ursache hierfür ist die vergrößerte Kontaktfläche zwischen Elektroden und Haut. Zur 
Wahl geeigneter Elektroden zum Aufbau des flexiblen Arrays wurden verschiedene 
Elektrodenformen mit strukturierten Oberflächen untersucht, um den Elektrodentyp mit der 
geringsten Impedanz zwischen Haut und Elektroden - und damit dem besten Signal-zu-
Rausch-Verhältnis des HSR-EMG Systems - zu finden. Die untersuchten Elektroden sind aus 
mit Gold beschichtetem, gehärtetem Stahl und variieren in Form und Größe (Bild 6.4).  Die 
untersuchten Elektroden (PTR Messtechnik: 1007-A-Au-0.9, 1007-C-Au-0.9, 1007-D-Au-
0.85, 1007-D-Au-1.5, 1008-G-Au-0.9, 1036-Q-Au-1.0, 1036-Q-Au-1.5, 1036-C-Au-1.5) 
wurden ursprünglich als Testproben zur Untersuchung von Leiterplatten entwickelt.  
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Typ 1 Typ 2 Typ 3 Typ 4 Typ 5
1,0 mm
0,7 mm
1,0 mm
1,5 mm
0,7
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0,9
 mm
0,9
 mm1,5
 mm
 
Bild 6.4 Untersuchte Elektrodentypen. Typ 1, 2 und 5 wurden in zwei Größen getestet. 
 
Die Bestimmung des der Impedanz zwischen Elektroden und Haut erfolgte entsprechend dem 
Protokoll von ([Blok, 1997]). Für die Impedanzmessung wurde ein kommerziell erhältliches 
Gerät benutzt (Philips, PM6304 RLCMeter). Die Impedanz wurde zwischen auf der Haut 
platzierten Paaren gleicher Elektroden gemessen. Hierzu wurde ein sinusförmiges Signal 
geringer Stromstärke (< 300mA) mit einer Frequenz von 100 Hz über eine der Elektroden in 
das System Elektrode-Haut-Elektrode eingekoppelt. Die Frequenz von 100 Hz wurde 
gewählt, da diese von den Einstellungen des Geräts dem natürlichen Frequenzspektrum des 
Oberflächen-EMGs am Nächsten kommt. Mit diesem Versuchsaufbau wird die Summe der 
Impedanzen zwischen den beiden Haut-Elektrodenübergängen, der Haut selbst und des 
zwischen den Elektroden liegenden Gewebes erfasst. Die Impedanz des Gewebes kann 
gegenüber der Impedanzen der Haut und der Elektroden-Haut-Übergänge als vernachlässigbar 
klein angenommen werden ([Rau, 1973], [Blok, 1997]). Die Impedanz des Haut und 
Elektroden-Haut-Übergangs an einem Detektionspunkt lässt sich damit als Hälfte der 
gemessenen Gesamtimpedanz abschätzen. Dieser Wert hängt u.a. von der Vorbehandlung der 
Haut ab. Daher soll im Weiteren neben verschiedenen Elektrodenarten auch der Einfluss einer 
abrasiven Hautbehandlung auf die Impedanz untersucht werden. 
 
Acht verschiedene Elektrodentypen (siehe Bild 6.4) wurden an sechs Probanden (drei Männer 
und drei Frauen) getestet. Die Messungen erfolgten jeweils an zwei verschiedenen 
Hautregionen: am Oberarm, über dem Biceps brachii und an der Schulter über dem oberen 
Anteil des Trapezius. Dabei wurden die Testelektroden an den für Oberflächenableitungen 
empfohlenen Stellen aufgesetzt. Um die Messanordnung so nah wie möglich an die 
Bedingungen einer HSR-EMG-Messung anzupassen, wurden die zu untersuchenden 
Testelektroden in ein flexibles Array eingegossen. Die Zwischenelektrodenabstände der 
Testpaare betrug hierbei 10 mm. Um auch den Effekt der Hautpräparation auf die gemessene 
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Impedanz mitzuerfassen, wurden jeweils zwei Messreihen durchgeführt. Die erste Messreihe 
erfolgte ohne vorherige Behandlung der Haut. Der zweiten Messreihe ging eine Hautabrasion 
mittels abrasiver Creme voraus. Diese Paste, mit der die Haut leicht abgerubbelt wurde, 
besteht aus: Tragant 5,0g, Glycerol 85% 8,0g, dest. Wasser 150g, Natriumchlorid 34,0g, 
Kaliumtartrat 2,0g, Sorbinsäure 0,2g, Bimsstein 25g, Seesand 25g. 
Die gemessene Impedanz nimmt nach Platzierung der Elektroden zunächst ab, um dann nach 
etwa 2 bis 3 Minuten ein Plateau zu erreichen, das im Laufe der Messdauer von 15 Minuten 
konstant bleibt. Dies ist in Übereinstimmung mit den Beobachtungen von Block et al. 
([Block, 1997]). Die Bestimmung der Impedanz zum Vergleich der Elektrodentypen erfolgte 
nach Erreichen dieses Plateaus. Es wurden keine Unterschiede zwischen weiblichen und 
männlichen Probanden gefunden. Diese beiden Gruppen werden daher im Folgenden 
zusammengefasst. Die Ergebnisse für die verschiedenen Elektrodentypen mit und ohne 
vorherige Behandlung der Haut sind in Tabelle 6.1 und Bild 6.5 zusammengefasst. Der 
Gebrauch der abrasiven Creme führt zu einer signifikanten (p < 0.05) Abnahme der 
Elektroden-Haut-Impedanz gemessen über dem M. bizeps brachii für alle Elektrodentype mit 
Ausnahme von Typ 2 (1,0 mm Elektrodendurchmesser, p = 0,065). Der Effekt der 
Hautvorbehandlung war bei Messungen über dem M. trapezius weniger deutlich ausgeprägt. 
Auch hier wurde eine Tendenz zu verringerter Impedanz nach Gebrauch einer abrasiven 
Creme beobachtet. Eine statistisch signifikante Abhängigkeit zwischen Hautregion und 
gemessener Impedanz wurde nicht beobachtet. 
Die besten Ergebnisse im Fall beider Muskeln und für große und kleine Elektroden wurden 
mit Elektroden vom Typ 2 erreicht, gefolgt von Elektrodentyp 5. Die Oberflächenstrukturen 
der Type 2 und 4 weisen scharfe Kanten auf. Diese Elektroden wurden von allen Probanden 
als unangenehm empfunden. Damit eignen sie sich auch bei einer geringen Impedanz nicht 
für Langzeitmessungen. Für den Bau des flexible Arrays wurden daher Elektroden vom Typ 5 
verwendet. 
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Bild 6.5 Gesamtimpedanz gemessen an sechs Probanden für die verschiedenen 
Elektrodentypen (s: klein, l: groß) gemessen über dem M. bizeps brachii (links) und oberen Drittel des 
M. trapezius (rechts). Messungen vor Gebrauch der abrasiven Creme sind als Dreiecke, nach 
Behandlung mit abrasiver Creme als Quadrate dargestellt. 
 
M. biceps brachii M. trapezius 
Vor abrasiver 
Creme 
Nach abr. Creme Vor abrasiver 
Creme 
Nach abr. Creme 
 
Elek-
troden
- typen Mittelwe
rt  (Ω) 
Standard
- fehler 
(Ω) 
Mittelwe
rt  (Ω) 
Standard
- fehler 
(Ω) 
Mittelwe
rt  (Ω) 
Standard
- fehler 
(Ω) 
Mittelwe
rt  (Ω) 
Standard
- fehler 
(Ω) 
1 klein 1,12E+07   5,85E+06   9,13E+05 1,15E+06 2,45E+06 2,20E+06 8,13E+05 1,04E+06 
3 1,23E+07   4,86E+06   1,22E+06 1,27E+06 1,70E+06 1,66E+06 4,74E+05 4,07E+05 
1 groß 3,44E+06   1,28E+06   3,56E+05 3,20E+05 3,02E+06 3,05E+06 1,35E+06 1,75E+06 
5 klein 1,34E+06   1,27E+06   2,55E+05 1,30E+05 3,20E+06 4,13E+06 3,96E+05 3,95E+05 
2 klein 5,03E+05   1,75E+05   1,65E+05 5,03E+04 1,43E+06 1,51E+06 4,22E+05 2,92E+05 
2 groß 5,34E+05   2,96E+05   1,53E+05 3,73E+04 6,59E+05 6,42E+05 1,39E+05 7,92E+04 
5 groß 5,98E+05   3,74E+05   1,35E+05 5,20E+04 7,02E+05 1,04E+06 2,64E+05 2,86E+05 
4 7,31E+05   4,70E+05   1,94E+05 7,67E+04 3,21E+05 1,45E+05 1,36E+05 4,60E+04 
 
Tabelle 6.1 Gemessen Impedanzwerte für die acht untersuchten Elektrodentypen über dem M. bizeps 
brachii und dem oberen M. trapezius vor bzw. nach Hautpräpration mittels abrasiver Creme.  
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7. Auswertung von Langzeit Messungen 
 
Die bei Langzeitmessungen anfallende Datenmenge stellt besondere Anforderungen an die 
Auswertungsprogramme. Das betrifft insbesondere die zeitintensive Zerlegung der Signale in 
die Beiträge der verschiedenen motorischen Einheiten (Dekomposition). Für eine zeitnahe 
Auswertung von Messungen kann ein Kompromiss zwischen der Vollständigkeit der 
Dekomposition und der für die Dekomposition der Signale benötigten Rechnerzeit sinnvoll 
sein. 
Zur Interpretation von Langzeit HSR-EMG Daten lassen sich prinzipiell die selben Parameter 
wie zur Analyse von kurzen Signalabschnitten verwenden. Neben den häufig im Bereich des 
konventionellen Oberflächen-EMGs verwendeten globalen Parametern zur Beschreibung der 
Signalvarianz bzw. Amplitude (z.B. Root-mean-square, RMS) und charakteristischen 
Signalfrequenzen (z.B. Median und Meanfrequency, MDF bzw. MNF) gibt es eine Reihe 
weiterer Größen, die die elektrische Aktivität motorischer Einheiten im HSR-EMG 
beschreiben. Ein Beispiel hierfür ist die Verteilung der maximalen Amplituden ([Disselhorst-
Klug, 1996]). Bei dynamischen Kontraktionen muss der Einfluss, den geometrische 
Änderungen auf die extrahierten Parameter haben, beachtet werden (siehe Kapitel 6.4 und 9).  
In Kapitel 10 wird gezeigt, wie die Änderungen im HSR-EMG bei Längenänderung der 
Muskelfasern genutzt werden, um Rückschlüsse auf die Länge des Faseranteils zwischen 
motorischer Endplatte und Faserende (Muskelfasersemilänge), zu ziehen.  
  
Entwicklung eines Dekompositionsprogramms 
Um die Aktivität einzelner motorischer Einheiten über eine Messung hinweg verfolgen zu 
können, ist es notwendig, das EMG Signal in die von den einzelnen motorischen Einheiten 
erzeugten Signalanteile zu zerlegen (Dekomposition). Die Dekomposition eines EMG-Signals 
lässt sich in zwei Abschnitte unterteilen: 1) die Segmentierung, in der kurze Signalstücke 
(Segmente) mit isolierten Aktivitäten von motorischen Einheiten identifiziert werden und 2) 
die Klassifikation, in der die einzelnen Segmente miteinander verglichen und den einzelnen 
motorischen Einheiten zugeordnet werden. Eine manuelle Dekomposition ist insbesondere bei 
Messdauern von einigen Minuten nicht praktikabel.  
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Im Bereich des invasiven EMGs sowie des räumlich hochauflösenden Oberflächen-EMGs 
sind in der Literatur verschiedene Ansätze für Dekompositionsprogramme beschrieben 
worden. Einfache Methoden basieren auf einer Zuordnung der Segmente (elektrische 
Aktivitäten) zu verschiedenen Gruppen (motorischen Einheiten) aufgrund der maximalen 
Peakamplitude ([Disselhorst-Klug, 1999]) in einem manuell ausgewähltem Kanal. Bei diesem 
für das HSR-EMG eingesetzten Verfahren werden Schwellenwerte festgelegt. Liegt ein Peak 
mit seiner maximalen Amplitude innerhalb des Intervalls zwischen zwei Schwellenwerten, so 
wird er der dem Intervall entsprechenden Einheit zugeordnet. Diese Methode ermöglicht eine 
schnelle Dekomposition auch von längeren Signalabschnitten, hat aber den Nachteil, dass 
motorische Einheiten, die ähnliche Signalamplituden in einem Kanal aufweisen, nicht 
unterschieden werden können (siehe Bild 7.1). 
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Bild 7.1 Signal eines NDD gefilterten HSR-EMG Kanals (oben) und zugehöriges 
Innervationsmuster (unten). Die Peaks der Aktivitäten der motorischen Einheiten MU 1 und MU 2 
haben gleiche maximale Amplituden, MU 3 eine deutlich geringere. 
 
Komplexere Programme, die zuerst für die Dekomposition von invasivem EMG entwickelt 
wurden, benutzen Wavelets zur Klassifikation ([Wellig, 2000]) der Segmente. Zusätzlich 
kann die Innervationsstatistik verwendet werden, um die Klassifikationsrate zu erhöhen und 
Superpositionen von motorischen Einheiten aufzulösen ([DeLuca, 1993]). Das Programm von 
[Gazzoni, 2004] zur Dekomposition von räumlich hochauflösendem Oberflächen-EMG 
kombiniert den Einsatz von Wavelets in der Segmentierungsphase mit einer auf einem 
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neuronalem Netzwerk basierenden Klassifikation. Diese komplexeren Programme führen zu 
einer hohen Klassifikationsrate (Anteil der einer motorischen Einheit zugeordneten 
Potentiale), haben jedoch den Nachteil, das sie lange Rechenzeiten benötigen und damit für 
einen möglichen Einsatz außerhalb von Laborstudien mit geringer Probandenzahl kaum 
geeignet sind.  
 
Um Veränderungen der peripheren Eigenschaften motorischer Einheiten (z.B. 
Leitgeschwindigkeit) über längere Zeiträume und in mehreren Probanden zuverlässig 
verfolgen zu können, ist eine schnelle Dekomposition von Langzeitmessungen erforderlich. 
Dabei ist es nicht notwendig, dass alle Aktivitäten tatsächlich einer motorischen Einheit 
zugeordnet werden können. Entscheidender ist, dass die zugeordneten Aktivitäten tatsächlich 
der selben motorischen Einheit angehören. Deshalb wurde ein Programm entwickelt, das 
einerseits die Fehlklassifikation von motorischen Einheiten minimiert, dabei andererseits aber 
auf eine vollständige Zerlegung des Feuermusters einer motorischen Einheit verzichtet.  
In dem neu entwickelten Verfahren basiert die Klassifikation der Segmente auf einer 
Kreuzkorrelation der Signale aller Kanäle. Um den Rechenaufwand zu reduzieren, beschränkt 
sich die Segmentierung auf die in einem manuell ausgesuchten Kanal, dem Referenzkanal, 
enthaltene Information. Bei der anschließenden Klassifikation werden in einem ersten Schritt 
die Segmente in dem Referenzkanal untersucht. Erst bei guter Übereinstimmung eines 
Segments mit einer bereits gebildeten Gruppe (motorischen Einheit), werden die 
Signalabschnitte aus anderen Kanälen zur Klassifikation hinzugezogen. Auf eine Zerlegung 
von Superpositionen wurde bewusst verzichtet, da diese zeitintensiv und mit einer hohen 
Fehlerrate behaftet ist. Die einzelnen Abschnitte des Dekompositionsprogramms werden im 
Folgenden beschrieben.  
 
7.1.  Segmentierung 
In der Segmentierungsphase werden die einzelnen Aktivitäten der motorischen Einheiten in 
einem Referenzkanal identifiziert. Welcher Kanal hierbei verwendet wird, wird nach visueller 
Beurteilung der Signale vom Benutzer vorgegeben. Zunächst werden die Signale aller Kanäle 
mit einem Butterworth Filter zweiter Ordnung Bandpass (4 bis 500 Hz) gefiltert (Kapitel 3.5). 
Im Weiteren werden die lokalen Maxima des Kanals detektiert. Nicht alle lokalen Maxima 
entsprechen dabei dem propagierenden Anteil der Muskelpotentiale, sondern werden z.B. 
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durch stationäre Signalanteile und Rauschen hervorgerufen. Um die Anteile des EMGs, die 
tatsächlich der Aktivität motorischer Einheiten entsprechen, zu selektieren, wird das 
Verhältnis der maximal Amplitude kurzer, um die lokalen Maxima gelegener Signalabschnitte 
(Peaks) zu dem quadratischen Mittel ihrer Amplitude bestimmt. Der in der Literatur 
vorgeschlagenen Definition der Länge eines Peaks als der zwischen den beiden übernächsten 
Nulldurchgängen rechts und links vom Peakmaximum gelegene Bereich ([Disselhorst-Klug, 
1997a]) bezieht die positiven Signalanteile einer Aktivität mit ein. Diese Definition setzt 
jedoch ein hohes Signal-zu-Rauschverhältnis voraus, da der positive Signalanteil in der Regel 
eine im Vergleich zum negativen Anteil kleine Amplitude hat. Dieser Anteil ist bei 
Messungen an Muskeln mit dicker subkutaner Schicht (z.B. M. trapezius) häufig nicht mehr 
klar zu erkennen. Die Dauer eines Peaks wurde deshalb hier als das Zeitintervall zwischen 
den Nulldurchgängen unmittelbar vor (t1) und nach (t2) dem Peakmaximum (A) definiert 
(siehe Bild 7.2). Ein Peak p(t) wird als potentielle Aktivität einer motorischen Einheit erkannt, 
falls 
∑
=
+−
⋅>
2
1
t
tt
2
12
)t(p
1tt
13A . (7-1) 
Der verwendete Faktor 3 wurde empirisch bestimmt als der Wert, bei dem fast alle bei 
visueller Kontrolle identifizierbaren elektrischen Aktivitäten erfasst werden, während ein 
Großteil der Störsignale aussortiert wird.  
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Bild 7.2.   Definition der maximalen Amplitude A und der Dauer t1-t2 eines Peaks. 
 
Ein Großteil der Peaks, die das oben genannte Kriterium erfüllen, entsprechen den Aktivitäten 
entfernter motorischer Einheiten. Solche Aktivitäten haben eine geringe Signalamplitude und 
ein relativ geringes Signal-zu-Rauschverhältnis. Deshalb eignen sie sich nicht für die Analyse 
der Eigenschaften der motorischen Einheiten, wie z.B. zur Bestimmung der Leitgeschwindig-
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keit. Um die von entfernten Einheiten erzeugten Signalanteile von der weiteren Dekompo-
sition auszuschließen und so Rechenzeit zu sparen, kann vom Benutzer eine Schwellen-
amplitude vorgegeben werden. Alle Peaks mit einer maximalen Amplitude, die kleiner ist als 
die Schwellenamplitude, werden in der Klassifikationsphase nicht berücksichtigt.  
Für die Klassifikation der Aktivitäten motorischer Einheiten werden Signalsegmente gebildet. 
Ein Segment umfasst dabei kurze, zeitgleiche Signale aller synchron gemessenen EMG-
Kanäle (Bild 7.3). Die Länge eines Segmentes sollte so gewählt werden, das es die 
fortschreitende Komponente der Aktivitäten in allen Kanälen erfasst, gleichzeitig aber den 
Anteil des Signals ohne EMG Aktivität (Rauschen) minimiert. Die Wahl der Segmentlänge 
richtet sich demnach nach der Anzahl der Kanäle, der zu erwartenden Leitgeschwindigkeit (in 
der Regel 1 bis 10 m/s) und dem Zwischenelektrodenabstand. 
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Bild 7.3 Definition eines Segmentes, hier fett hervorgehoben. Ein Segment umfasst kurze, 
zeitgleiche Signalabschnitte in allen Kanälen. Ein Segment sollte die propagierenden Anteile der 
Aktivität in allen Kanälen erfassen. ↓: Peakposition im Referenzkanal.    
 
7.2.  Klassifikation 
Die Klassifikation der in der Segmentierungsphase erkannten Aktivitäten erfolgt in drei 
Schritten: 
 
einem Amplitudenvergleich,  
einem Vergleich des Referenzkanals des Segmentes mit dem Referenzkanal bereits 
identifizierter motorischen Einheiten mittels Kreuzkorrelation und 
einem Vergleich aller Kanäle des Segmentes mit den bereits identifizierten motorischen 
Einheiten mittels Multikanal-Kreuzkorrelation  
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Hierbei bilden die ersten zwei Schritte eine Vorselektion der Segmente, die in Schritt 3 
untersucht werden. Ziel ist eine Verkürzung der benötigten Rechendauer. Einen Überblick 
über die Klassifikationsphase gibt Bild 7.4. Eine Vorhersage über den zeitlichen Abstand im 
Auftreten der Potentiale einer motorischen Einheit, wie sie teilweise in der Dekomposition 
invasiver EMG-Messungen benutzt wird ([De Luca, 1993]), führt bei Verwendung von EMG-
Signalen aus zwei Elektrodenreihen zu keiner Verbesserung des Dekompositionsergebnisses, 
so dass auf sie verzichtet wurde. 
 
Liste der Peaks
Start
Segment
Minimale
Amplitude
Amplituden
Intervall
Vergleichs-
Segment
Gemitteltes
Signal
Liste der 
Motorischen Einheiten  
X-corr < 0,5
X-corr < 0,8
Kreuz-
korrelation
1 Kanal
Kreuz-
korrelation
Alle Kanäle
X-corr > 0,5
X-corr > 0,8
 
Bild 7.4 Schematische Darstellung der Klassifikationsphase. X-corr: Kreuzkorrelations-
koeffizient 
 
In der Klassifikationsphase werden die einzelnen Segmente mit den Signalformen der bereits 
klassifizierten motorischen Einheiten verglichen. Segmente, die keiner Einheit zugeordnet 
werden können, bilden die Grundlage einer neuen Gruppe (MU). Dieser Vorgang wird mit 
den verbleibenden Segmenten solange wiederholt, bis alle einer Gruppe zugeordnet werden 
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konnten, oder eine neue Gruppe bilden. Gruppen, die aus nur einem oder einigen wenigen 
Segmenten bestehen, beschreiben meist keine physiologischen Aktivitäten motorischer 
Einheiten, sondern setzen sich aus stark verrauschten Potentialen oder Superpositionen von 
Aktivitäten zweier motorischer Einheiten zusammen. Sie werden im Anschluss an die 
Klassifikation aus der Liste der motorischen Einheiten gestrichen. Die Mindestanzahl der 
Segmente pro Gruppe kann vom Benutzer festgelegt werden. Die Standardeinstellung für eine 
Messung von 10 Sekunden Dauer liegt bei 3 Segmenten. 
 
Die Form der Aktionspotentiale einer motorischen Einheit ändern sich nur langsam im Laufe 
der Zeit, z.B. durch Abnahme der Leitgeschwindigkeit bei Ermüdung. Für kurze Zeitintervalle  
kann dieser Effekt vernachlässigt werden. Hinzu kommen zeitunabhängige Effekte wie 
physiologische Schwankungen in der Potentialform und signalunabhängige Änderungen der 
Signalform. Signalunabhängige Änderungen entstehen durch additives Rauschen, Über-
lagerung mit Aktivitäten entfernterer motorischer Einheiten, Verschieben der Elektroden, 
geometrische Änderungen der Muskelfasern (Verschiebung und Verkürzung) bei Muskel-
bewegung und eine nichtsynchrone Abtastung zustande. Nichtsynchroner Abtastung bedeutet, 
dass es bei mehrfacher diskteter Abtastung eines Signals f(t) zu einer zufällige Zeit-
verzögerung zwischen den Abtastdurchgängen kommt, die kleiner als die Abtastperiode T ist. 
Infolge dieser zeitlichen Verzögerung unterscheiden sich die Abtastwerte zwischen den 
Abtastdurchgängen (Bild 7.5). Dieser Effekt tritt beim Abtasten der Aktivitäten der 
motorischer Einheiten im EMG auf, da die Zeitdifferenz τ zwischen dem Beginn einer 
Aktivität und dem nächstgelegenen Abtastwert variiert. 
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Bild 7.5 Nichtsynchrone Abtastung zwischen den zeitlich verzögerten Signalen f1(t) (links) und 
f2(t) (rechts). Die Zeitdifferenz iτ  zwischen Beginn des Signals und nächstgelegenem Abtastwert 
variiert zwischen den beiden Messungen, hier 1τ  < 2τ . 
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 Ist die zeitliche Verzögerung gleichmäßig im Intervall [-
α2
T
,
α2
T ] verteilt, wobei νs =
T
α der 
Abtastfrequenz entspricht, so lässt sich die totale erwartete Energie Stot des 
Approximationsfehlers der Signale nach ([Wheeler, 1980]) wie folgt bestimmen: 
²12
dt)²t('f
S tot
α
=
∫
∞
∞−
 
(7-2) 
mit f’(t)  erste Ableitung von f(t) nach t 
 
α > 1 entspricht einer Überabtastung, 0 < α < 1 einer Unterabtastung des Signals. Falls die 
Steigung von f(t) groß ist, nimmt somit auch Stot große Werte an. Dies trifft besonders bei der 
Abtastung von EMG-Potentialen mit invasiven Methoden, aber auch beim Oberflächen-EMG 
in Verbindung mit räumlichen Filtern höherer Ordnung zu, die im Vergleich zur bipolaren 
Ableitung steilere Flanken besitzen. Um diesen Effekt bei der Klassifikation zu reduzieren, 
werden die EMG-Signale oft überabgetastet ([De Luca, 1993]) oder interpoliert ([Palmerud, 
2000]). Dadurch wird α vergrößert und Stot verkleinert. Eine weitere Methode zur Reduktion 
des Approximationsfehlers bietet die Fourier-Transformation der EMG-Segmente und 
Klassifikation der Betragskomponenten ([McGill, 1984b]). 
Die beim HSR-EMG verwendete Abtastrate von 4 kHz liegt um einen Faktor 8 über der nach 
dem Nyquist-Theorem minimal erforderlichen Abtastrate. Mit dieser Abtastrate ist die durch 
nicht-synchrones Abtasten verursachte Energie des Approximationsfehlers kleiner als durch 
andere Effekte, z.B. Rauschen, verursachte Abweichungen. Insbesondere für die 
Dekomposition von langen EMG-Sequenzen kann daher auf eine Interpolation der Signale 
verzichtet werden, um so die Rechenzeit zu minimieren. 
 
Im den ersten beiden Schritten der Klassifikationsphase werden zunächst nur die Signale aus 
dem zur Segmentierung verwendeten Referenzkanal verwendet (s. Kapitel 7.1). Dabei wird 
die Signalform der Segmente )t(f 0x,i  im Referenzkanal x0 jeweils mit den gemittelten 
Signalformen )t(F 0x,MU  der bereits zu einer Einheit gruppierten Segmente verglichen (Bild 
7.6).  
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Bild 7.6 Die Signalformen )t(f x,i der Einzelpotentiale i in Kanal x werden über die einzelnen 
motorischen Einheiten gemittelt zu )t(F x,MU . Weitere Potentiale werden dann mit den gemittelten 
Potentialformen verglichen. Dies erfolgt in einem ersten Schritt zunächst nur für den hier fett 
hervorgehobenen Referenzkanal. 
 
Um eine langsame Veränderung der Signalform bei Langzeitmessungen zuzulassen, kann 
vom Benutzer die Anzahl k der zuletzt klassifizierten Segmente, über die gemittelt werden 
soll, bestimmt werden. Die Standardeinstellung mittelt über alle bereits einer Einheit 
zugeordneten Segmente (k = nMU):  
∑
+−=
=
MU
MU
n
1knj
x,j
MU
x,MU )t(f
n
1)t(F  (7-3) 
mit )t(F x,MU  mittleres Signal der Einheit MU in Kanal x 
 )t(f x,i   Signal des i-ten Segments im Kanal x 
 nMU   Anzahl der bereits der Einheit MU zugeordneten Segmente. 
 
Im nächsten Schritt wird die maximale Amplitude im Referenzkanals max( )t(f x,i ) eines 
Segmentes mit der maximalen Amplitude des entsprechenden gemittelten Kanals einer 
Einheit max( )t(F x,MU ) verglichen. Liegt max( )t(f x,i ) im Intervall [ ))t(Fmax(6,0 x,MU⋅ ; 
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))t(Fmax(4,1 x,MU⋅ ], so werden in einem zweiten Schritt die Signalformen von )t(f x,i  und 
)t(F x,MU  mittels Kreuzkorrelation verglichen.  Liegt das Maximum der normierten Korrela-
tionsfunktion über einem Schwellenwert von 0,5 folgt in einem letzten Schritt der Vergleich 
der Signalformen aller Kanäle mit der Signalform der motorischen Einheit (Bild 7.6). 
 
Der Vergleich von )t(f i  mit )t(FMU  unter Berücksichtigung der Signalinformation in allen 
Kanäle beruht ebenfalls auf dem Prinzip der Kreuzkorrelation.  Hierzu wird zunächst für 
jeden Kanal x die nicht-normierte Kreuzkorrelationsfunktion Cx(t) bestimmt, die zu einer 
Funktion C(t) zusammengefasst werden ([Jähne, 1995]): 
))t(F),t(f(xcorr)t(C x,MUx,ix =  (7-4) 
∑=
x
x )t(C)t(C  (7-5) 
C(t) lässt sich dann normieren gemäß  
Ff
norm SS
)t(C)t(C
⋅
=  (7-6) 
mit 
∑∑ ⋅=
x t
xxf )t(f)t(fS , (7-7) 
∑∑ ⋅=
x t
xxF )t(F)t(FS . (7-8) 
)t(Cnorm  kann Werte im Intervall [–1;1] annehmen, wobei 1 eine maximale Übereinstimmung 
der Segmente anzeigt. Hierbei gehen Kanäle mit einer hohen Signalamplitude stärker in das 
Ergebnis ein als Kanäle mit einer geringeren Amplitude. Das bedeutet, dass EMG Signale, die 
von Elektroden nahe einer motorischen Einheit gemessen wurden, stärker bei der Beurteilung 
des Potentialverlaufs berücksichtigt werden, als Signale von weiter entfernten Einheiten. 
Diese Methode hat zugleich den Vorteil, das bei der Summation der Cx(t) eine 
unterschiedliche zeitliche Verschiebung der Amplitudenmaxima in )t(f x,i  und )t(F x,MU zu 
einer Reduktion des Korrelationskoeffizienten führt. Zu solchen zeitlichen Verschiebungen 
kommt es, falls den Aktivitäten von )t(f i  und )t(FMU  unterschiedliche Muskelleit-
geschwindigkeiten zugrunde liegen. Als Kriterium, ob ein Segment einer Gruppe zugeordnet 
wird, wurde max(C(t)) > 0,8 festgelegt. 
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7.3.  Erweiterung der Dekomposition zur Erfassung des 
Feuerungsmusters 
Die Untersuchung des „Feuerungsmusters“ einzelner motorischer Einheiten erfordert, dass die 
Potentiale der betrachteten motorischen Einheiten möglichst vollständig erfasst und 
klassifiziert werden. Eine Methode, die eine vollständige Zerlegung von oberflächen-
detektierten EMG-Signalen erlaubt, ist in der Literatur derzeit noch nicht beschrieben.  
Um eine Abschätzung der Feuerrate einzelner motorischer Einheiten zu ermöglichen, wurde 
die oben beschriebene Methode erweitert. Das erweiterte Verfahren besteht aus drei 
Dekompositionsdurchgängen (Bild 7.7).  
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Bild 7.7 Dekomposition mit drei Dekompositionsdurchgängen. Dabei werden jeweils unter-
schiedliche Kombinationen aus 3 NDD-gefilterten Kanälen zur Dekomposition herangezogen. Die zur 
ersten Dekomposition verwendeten NDD-Kanäle sind hier fett hervorgehoben.  In einem nächsten 
Schritt werden die Listen der Potentialpositionen der in den verschiedenen Durchgängen 
identifizierten motorischen Einheiten (MU) verglichen. MUP: Potential einer motorischen Einheit. 
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Dabei werden jeweils andere Kombinationen aus NDD gefilterten Signalen berücksichtigt. 
Anschließend werden die drei resultierenden Dekompositionsergebnisse miteinander 
verglichen und motorische Einheiten mit mehr als 80% gemeinsamen Aktivitäten 
zusammengefasst. Einheiten mit mehr als 10%, aber weniger als 80% gemeinsamen 
Aktivitäten mit anderen Einheiten werden als mögliche Fehlklassifikationen verworfen. 
Durch die Mehrfachdekomposition können auch die Aktivitäten einer motorischen Einheit 
erfasst werden, die in einem Kanal bzw. in einer Elektrodenreihe durch Rauschen oder durch 
die Aktivität anderer Einheiten überlagert sind. 
Zur Evaluierung dieser Methode wurde eine Reihe von Ermüdungsmessungen am M. bizeps 
brachii bei 40% der Maximalkraft herangezogen. An den insgesamt 30 Messung nahmen 15 
Probanden an je zwei unterschiedlichen Tagen teil. Die Signalformen der nach den drei 
Dekompositionsdurchgängen zusammengefassten motorischen Einheiten wurden mittels 
Kreuzkorrelation verglichen. Dabei zeigte sich in allen Fällen eine gute Übereinstimmung der 
Signalformen (Korrelationskoeffizienten > 0.95). Einheiten mit mehr als 10% aber weniger 
als 80% gemeinsamen Aktivitäten mit anderen Einheiten zählten in der Regel weniger als 20 
Aktivitäten. Durch das dreifache Durchlaufen des Dekompositionszyklus verliert das 
Verfahren den Vorteil einer schnellen Dekomposition. Auch kann nicht sichergestellt werden, 
dass tatsächlich 100% der Potentiale einer motorischen Einheit erkannt werden, da keine 
geeignete Referenzmethode für einen Vergleich zur Verfügung steht. 
 
7.4.  Dekomposition großer Datenmengen 
Die Dekomposition großer Datenmengen folgt dem in Kapitel 7.2 beschriebenen Vorgehen. 
Die Dekomposition der Daten kann dabei in einzelne Teilabschnitte unterteilt werden, indem 
aufeinander folgende Zeitabschnitte der Signale untersucht werden. Die Länge der 
Zeitintervalle richtet sich dabei auch nach dem zur Verfügung stehenden Arbeitsspeicher des 
verwendeten Computers. Das erste Intervall wird zunächst wie eine abgeschlossene Messung 
behandelt. Die Liste der motorischen Einheiten wird dann zusammen mit der Information der 
gemittelten Signalformen )t(FMU  zum nächsten Teilabschnitt übergeben. Hier werden die 
Segmente des folgenden Signalabschnitts zunächst mit den bereits bestehenden Gruppen 
verglichen; die verbleibenden Segmente werden wie oben beschrieben weiter untersucht. 
Anschließend wird die erweiterte Liste der motorischen Einheiten zusammen mit den 
mittleren Signalformen der identifizierten motorischen Einheiten weitergegeben. Dieser 
Vorgang wird für alle Signalabschnitte wiederholt. Da bei langen Messzeiten die Anzahl der 
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Gruppen, die nur wenige Peaks enthalten, anwächst, kann für jeden Abschnitt eine 
Mindestgröße der zu übergebenden Gruppen festgelegt werden. Eine geeignete Anzahl ist 
hierbei, analog zur Reduzierung der Gruppen in Anschluss an die Dekomposition, ein 
Minimum von 3 zugeordneten Segmenten pro Gruppe. Bilder 7.8 und 7.9 zeigen 
exemplarisch das Ergebnis der Dekomposition einer Messung von 10 Minuten Dauer am M. 
bizeps brachii bei langsamer Streckung und Beugung des Ellebogen. Die Betrachtung der 
Potentiale einer einzelnen motorischen Einheit zeigt eine Änderung der Potentialform mit 
zunehmender Kontraktionszeit hin zu zeitlich breiteren Potentialen mit geringerer Amplitude 
(Bild 7.9). Diese Änderung ist maßgeblich durch die Abnahme der Muskelleitgeschwindigkeit 
mit zunehmender Muskelermüdung bedingt. 
200
0 2 4 6 8 10
100
150
El
le
n
bo
ge
n
-
w
in
ke
l(°
)
Zeit (min)
m
o
to
ris
ch
e
Ei
n
he
ite
n
1
2 
3 
4 
5 
6 
7
8
9
10
 
Bild 7.8 Dekomposition einer Messung (10 Minuten) am M. bizeps brachii unter langsamer 
Streckung und Beugung im Ellenbogen gegen die Schwerkraft. 180° entspricht hierbei einer 
vollständigen Streckung des Gelenks. Oben ist der gemessene Gelenkwinkel, unten die Zeitpunkte der 
Aktivitäten der motorischen Einheiten aufgetragen. 
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Bild 7.9 Form der NDD gefilterten Potentiale der in Abbildung 5.7 in der obersten Reihe 
dargestellten motorischen Einheit 1 zu Beginn der Messung und nach 2, 4, 6, 8 und 10 Minuten. Die 
hier abgebildeten Potentiale sind über je 10 Einzelpotentiale gemittelt. Aufgrund von Ermüdung 
werden die Potentiale mit zunehmender Kontraktionsdauer breiter. Dies ist auf die abnehmende 
Muskelleitgeschwindigkeit zurückzuführen. 
8. Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit 
 
Die Geschwindigkeit, mit der sich das Aktionspotential entlang der Muskelfasern ausbreitet, 
ist ein wichtiger physiologischer Parameter, der die Membraneigenschaften der motorischen 
Einheiten widerspiegelt ([Andreassen, 1987]) und dessen Änderung als ein Anzeichen von 
Muskelermüdung interpretiert wird ([Merletti, 1990]). Die Methode des HSR-EMG erlaubt 
die nicht-invasive Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit für einzelne motorische 
Einheiten. Die hierbei verwendete räumliche Filterung der EMG Signale beeinflusst die 
Potentialform (s.u.). Da die Genauigkeit der Bestimmung der Leitgeschwindigkeit auch von 
der Potentialform abhängt, ist das Zusammenspiel von gewähltem räumlichen Filter und 
Methode zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit von besonderer Bedeutung (siehe auch 
Kapitel 9). Daher wurde das Zusammenspiel von räumlicher Filterung und Bestimmung der 
Muskelleitgeschwindigkeit zunächst experimentell untersucht, und dann theoretisch mit Hilfe 
einer Simulationsstudie genauer betrachtet (Kapitel 9). Im Gegensatz zu früheren Unter-
suchungen, in denen der Einfluss des verwendeten räumlichen Filters und der Methode zur 
Leitgeschwindigkeitsbestimmung getrennt und für nur eine Muskelfaserlänge betrachtet 
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wurden, wurde hier auch der Einfluss einer Längenänderung, wie sie bei dynamischen 
Kontraktionen vorkommt, betrachtet. 
Es gibt verschiedene Verfahren zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit einzelner 
motorischer Einheiten aus räumlich hochaufgelösten EMG-Signalen. Häufig verwendete 
Methoden sind die Bestimmung der zeitlichen Verzögerung zwischen den Peakmaxima 
([Reucher, 1987a], [Schneider, 1988]) und die Maximum-Likelihood-Methode ([Farina, 
2001]). Dabei kann es zu einer Verfälschung der Abschätzungen der Leitgeschwindigkeit 
aufgrund der endlichen Faserlängen ([Dimitrova, 1991]), Abweichungen in der Ausrichtung 
der Elektroden zur Faserrichtung, additivem Rauschen, etc kommen ([Schneider, 1989]). 
Verschiedene räumliche Filter haben eine unterschiedliche Sensitivität zur Faserorientierung 
([Farina, 2002b], [Disselhorst-Klug, 1997]) und führen daher bei nicht perfekter Ausrichtung 
des Elektrodenarrays in unterschiedlichem Ausmaß zu einer Verfälschung der gemessenen 
Leitgeschwindigkeit. Diese Einflüsse überlagern sich den Fehlern, die durch eine falsche 
Abschätzung der vom Elektrodenarray abgedeckten Faserlänge entstehen. Störende Einflüsse 
aufgrund einer fehlerhaften Ausrichtung der Elektrodenarrays können durch eine sorgfältige 
Platzierung minimiert, jedoch selten völlig ausgeschlossen werden.  
Eine besondere Bedeutung bei Messungen unter dynamischen Kontraktionen kommt dem 
Einfluss der beim Auslaufen der Muskelerregung am Faserende erzeugten Potentiale zu. 
Diese führen zu einem positiven Bias in der Bestimmung der Leitgeschwindigkeit ([Gydikov, 
1972]). Die Ausprägung dieser Potentiale hängt unter anderem von der Wahl der räumlichen 
Filter ab ([Dimitrova, 2002], [ Farina 2002]). Die verschiedenen Methoden zur Berechnung 
der Leitgeschwindigkeit zeigen eine unterschiedliche Sensitivität gegenüber den stationären 
Signalanteilen ([Schulte, 2003]). Für die Auswertung der Muskelleitgeschwindigkeit in HSR-
EMG-Messungen unter dynamischen Kontraktionen ist daher die Wahl der Kombination von 
räumlichem Filter und Methode zur Berechnung der Leitfähigkeit besonders wichtig. 
Zugleich sollte die Selektivität der verwendeten räumlichen Filter bezüglich des für die 
Detektion der Potentiale wichtigen propagierenden Anteils hoch sein.  
Um eine geeignete Kombination aus räumlichem Filter und Methode zur Bestimmung der 
Leitgeschwindigkeit zu finden, wurde zunächst die Selektivität verschiedener häufig 
eingesetzter Filter anhand experimenteller Daten untersucht. Diese ist für eine korrekte 
Dekomposition der Signale entscheidend. Daran anschließend wurden Kombination dieser 
räumlichen Filter mit verschiedenen Methoden zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit 
anhand desselben experimentellen Datensatzes verglichen. 
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8.1. HSR-EMG isometrischer und dynamischer Kontraktionen 
Es wurden Signale von zwei Muskeln, dem M. bizeps brachii und dem Pars descendens des 
M. trapezius (oberes Drittel des Muskels) untersucht. Bei den Messungen wurde ein 
zweidimensionales Elektrodenarray mit 16 Elektroden und 5 mm Zwischenelektrodenabstand 
verwendet. Für die Messungen wurde das Array in der Mitte zwischen Innervationszone und 
Muskel-Sehnenübergang platziert. Dabei befand sich das Array für Messungen am Trapezius 
auf der Linie zwischen C7 und Akromion, für Messungen am Bizeps etwa 2 cm medial des 
Muskelbauchs (siehe auch Bild 6.3). Die korrekte Ausrichtung des Arrays in Bezug auf die 
Faserrichtung und Innervationszone erfolgte nach visueller Kontrolle der Signale. Der 
Gelenkwinkel des Ellenbogens bzw. der Schulter wurde mittels eines elektronischen 
Goniometers gemessen und als Feedback für die Probanden auf einem Computerbildschirm 
angezeigt 
Für die Messungen am Bizeps saßen die Probanden auf einem Stuhl, den Oberarm in 90° 
Schulterflexion in der Sagittalebene auf einer Tischoberfläche ruhend. In dieser Position 
führten die Probanden eine Sequenz von statischen und dynamischen Kontraktionen aus. 
Startend von 160° Ellenbogenflexion (180° bezeichnet die volle Streckung des Arms) wurde 
der Gelenkwinkel für 2 Sekunden gegen die Schwerkraft gehalten, direkt gefolgt von einer 
gleichförmigen Beugung des Arms um 20° innerhalb von 2 Sekunden. Der neue Gelenk-
winkel von 140° wurde weitere 2 Sekunden gehalten (Bild 8.1).  
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Bild 8.1 Versuchsprotokoll bestehend aus kurzen 5 Sequenzen von statischen und dynamischen 
Kontraktionen gegen die Schwerkraft. Die einzelnen Kontraktionssequenzen werden von 3-minütigen 
Pausen unterbrochen. 
 
Diese Messung wurde bei den Gelenkwinkeln von 140° bis 120°, 120° bis 110°, 110° bis 
100° und 100° bis 90° wiederholt. Das Drehmoment schwankt als Funktion des Gelenk-
winkels. Dies ist hier jedoch zulässig, da der Pool der aktiven Einheiten für die geplante 
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Untersuchung nicht bei allen Gelenkstellungen identisch sein muss. Aufgrund der 
Abhängigkeit der Kraftentwicklung von Muskelfasern von ihrer Vorspannung kann bei verän-
derter Muskellänge ein konstanter Pool aktiver motorischer Einheiten auch dann nicht ange-
nommen werden, wenn das Drehmoment konstant bleibt. Zwischen den einzelnen Messungen 
wurden Pausen von 3 Minuten eingehalten, um eine Ermüdung der Muskulatur zu vermeiden. 
Die Messungen am M. trapezius wurden am stehenden Probanden durchgeführt. In der 
Ausgangsposition der Messungen befanden sich die Arme in der anatomischen Nullposition 
entlang des Körpers. Nach 2 Sekunden folgte eine gleichmäßige Flexion der Schulter in der 
Sagittalebene von 2 Sekunden Dauer, an deren Ende 22,5° Flexion erreicht wurde. Diese 
Position wurde weitere 2 Sekunden gehalten. Dieser Vorgang wurde nach Pausen von jeweils 
3 Minuten für die Gelenkwinkel 22,5° bis 45°, 45° bis 67,5° und 67,5° bis 90° wiederholt.  
Es nahmen 5 gesunde männliche Probanden im Alter von 25 bis 31 Jahren an den beiden 
Messreihen teil. Die distale Innervationszone des Biceps brachii befand sich bei voller 
Streckung des Arms in einem Abstand von 8,7 ± 1,1 cm von der Ellenbeuge. Für den M. 
trapezius wurde ein mittlerer Abstand zwischen dem siebten Halswirbelwirbel (C7) und 
Akromion von 21,8 ± 1,0 cm gemessen. Die Innervationszone befand sich entlang dieser 
Linie in einem Abstand von 10,5 ± 0,6 cm zu C7. Die subkutane Schichtdicke betrug im 
Mittel 6,0 ± 2,4 mm über dem M. trapezius und 2,2 ± 2,1 mm über dem M. ticeps brachii. 
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Bild 8.2 Dekompositionsergebnis einer 6-Sekunden-Messung. M. bizeps brachii, Messung 
160° bis 140°. Oben: NDD-gefilterte Signal eines EMG-Kanals; Mitte: Zeitpunkte der Aktivitäten der 
isolierten Motoreinheiten (MU); unten: Gelenkwinkel. MU 1 konnte über die verschiedenen 
Gelenkwinkel hinweg kontinuierlich verfolgt werden. 
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Zur Extraktion und Klassifikation von Aktivitäten einzelner motorischer Einheiten  wurde das 
in Kapitel 7 beschriebene Verfahren verwendet. Dabei konnten einzelne motorische Einheiten 
über mehrere Winkel hinweg auch während dynamischer Kontraktionen verfolgt werden 
(MU1 in Bild 8.2). Für die Untersuchung der Selektivität der räumlichen Filter und der 
Methoden zur Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit sind nur die isometrischen 
Signalanteile ausgewertet worden. 
 
8.2.  Selektivität räumlicher Filter  
Fünf in der Literatur häufig verwendete räumliche Filter wurden auf Grundlage der 
experimentellen Daten bezüglich ihrer Selektivität verglichen. Die untersuchten Filter sind der 
Longitudinal und Transversal Single Differential (LSD, TSD) Filter, der Longitudinal und 
Transversal Double Differential (LDD, TDD) und der Normal Double Differential (NDD) 
Filter. Auf die Untersuchung von Filtern höherer Ordnung wurde verzichtet, da diese größere 
Elektrodenarrays mit mehr Elektroden erfordern, und so für einen Einsatz im HSR-EMG nur 
bedingt in Frage kommen. Bild 8.3 zeigt exemplarisch die Wirkung der untersuchten 
räumlichen Filter auf die Potentialform der Aktivitäten einer motorischen Einheit. 
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Bild 8.3  Räumlich gefilterten Signale einer motorischen Einheit. M. biceps brachii, 160° 
Beugung. Insgesamt sind je 21 räumlich gefilterte Signale überlagert dargestellt. Die Anordnung der 
Signale entspricht der räumlichen Anordnung der Detektionspunkte (zentrale Elektrodenpositionen der 
verwendeten Filter). 
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In der Literatur wurde für den Vergleich von räumlichen Filtern ein globaler Index 
vorgeschlagen. Disselhorst-Klug et al. ([Disselhorst-Klug, 1997a]) benutzten das Signal-zu-
Rausch-Verhältnis der Signale, um den Einfluss verschiedener Filter auf experimentelle und 
simulierte Daten abzuschätzen.  Hierzu bestimmten die Autoren das Amplitudenverhältnis 
isolierter Potentiale motorischer Einheiten zu der Amplitude im Signalintervall zwischen zwei 
isolierten Potentialen. Die Aktivität zwischen zwei isolierten Potentialen wurde hierbei auf 
die Aktivität räumlich entfernterer Einheiten zurückgeführt. Dieser Ansatz liefert einen 
globalen Index der Selektivität räumlicher Filter, unterscheidet aber nicht zwischen der 
Selektivität in den Raumrichtungen longitudinal (Potentialdauer) und transversal zur 
Faserrichtung. 
Da sich die Länge der Muskelfaser in den beiden Raumrichtungen unterschiedlich auf die 
Potentialform der Aktivitäten motorischer Einheiten auswirkt, ist zur Beurteilung der 
Wirkung räumlicher Filter unter dynamischen Bedingungen eine Unterscheidung in longitudi-
nale und transversale Selektivität sinnvoll. Die hier verwendeten Definitionen der Selektivität 
werden im Folgenden beschrieben. 
 
8.2.1 Parameter zur Beurteilung der Selektivität räumlicher Filter 
Die einzelnen Filter beeinflussen die Potentialverteilung in den beiden Richtungen 
longitudinal und transversal zur Faserrichtung unterschiedlich. Es wurden zwei Indices zur 
Beurteilung der Selektivität definiert. Beide bilden ein Maß für die räumliche Ausbreitung des 
propagierenden Hauptpeaks der räumlich gefilterten Potentiale. Selektivität in Bezug auf die 
Fernfeldpotentiale ([Dimitru, 1991], [Wee, 1990]) wurde nicht untersucht. Bei korrekter 
Platzierung der Elektroden über dem Muskel machen diese jedoch nur einen geringen Anteil 
der Signalenergie im EMG aus. 
Die räumliche Ausdehnung der Potentiale entlang der Ausbreitungsrichtung der 
Muskelerregung kann aus der Dauer der gemessenen Potentiale errechnet werden 
([Disselhorst-Klug, 1997a]). Die zeitliche Ausdehnung ergibt sich dabei aus der räumlichen 
Ausbreitung der Potentialverteilung dividiert durch die Muskelleitgeschwindigkeit. Unter der 
Annahme konstanter Leitgeschwindigkeit entspricht eine kürzere Potentialdauer einer 
höheren Selektivität des verwendeten Filters. Die über die Signaldauer definierte Selektivität 
wird im Folgenden als longitudinale Selektivität L1 bezeichnet. Für die Untersuchung der 
longitudinalen Selektivität wurde ein um die Nulllinie zentriertes Amplitudenintervall von 
+25% bis –25% der Peak-zu-Peak-Amplitude eines Potentials festgelegt. Die Potentialdauer 
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wurde hierüber als Zeitraum zwischen dem ersten und letzten Überschreiten der 
Intervallgrenzen innerhalb der 30 ms Signalfenster definiert (Bild 8.4).  
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Bild 8.4 Definition der longitudinalen Selektivität L1 über die Zeitdauer zwischen erstem und 
letztem Überschreiten der Intervallgrenzen von –25% und 25% der Peak-zu-Peak-Amplitude A am 
Beispiel eines NDD (links) und eines LSD (rechts) gefilterten Signals. 
 
Diese Definition der Selektivität wurde in Hinblick auf die Beurteilung der 
Unterscheidbarkeit verschiedener Potentiale im Interferenzsignal gewählt. Die Dauer L1 
beschreibt das Zeitintervall, in dem das untersuchte Potential die Form weiterer überlagernder 
Potentiale am stärksten beeinflusst:
 
je kürzer L1 ist, desto zeitlich näher zueinander auftretende 
Potentiale können im Gesamtsignal noch unterschieden werden. Die Notwendigkeit einer 
symmetrischen Definition des Amplitudenintervalls ergibt sich aus der Tatsache, das die 
bipolaren Filter biphasische Potentialverteilungen erzeugen. 
Aus den räumlich gefilterten Signalen wurden 30 ms lange Segmente, die um die Zeitpunkte 
der Aktivitäten der einzelnen motorischen Einheiten zentriert waren, gebildet. Bild 8.4 zeigt 
die überlagerten, räumlich gefilterten Signale einer motorischen Einheit für die untersuchten 
Filter. Zur Bestimmung der Selektivität wurden die über alle Aktivitäten gemittelten 
Potentiale einer Einheit verwendet. Für die Bestimmung des longitudinalen Selektivitätsindex 
wurde die Potentialdauer der gemittelten Signalen einer motorischen Einheit für die einzelnen 
Kanäle getrennt bestimmt. Diese Ergebnisse wurden dann über die Kanäle gemittelt. Der so 
ermittelte Index ist von der tatsächlichen Leitgeschwindigkeit abhängig. Dies beeinflusst 
jedoch nicht den Vergleich zwischen den einzelnen Filtern, da hier die selben motorischen 
Einheiten untersucht werden, wohl aber einen Vergleich zwischen den untersuchten Muskeln 
(Bizeps und Trapezius). 
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 Die transversale räumliche Ausdehnung des Potentials einer motorischen Einheit lässt sich 
über das Ausmaß der Amplitudenreduktion mit zunehmendem orthogonalen Abstand zur 
Signalquelle (Muskelfasern) bestimmen. Hierzu wird die Peak-zu-Peak-Amplitude (A1 und 
A2) der gefilterten Signale in zwei orthogonal zur Ausrichtung des Elektrodenarrays 
benachbarten Kanälen genutzt (Bild 8.4). Die Elektrodenreihe mit der höchsten Amplitude 
wurde als der Signalquelle am nächsten gelegen angenommen. Je größer die 
Amplitudendifferenz zum Nachbarkanal ist, desto höher ist die transversale Selektivität des 
Filters. Als Index der transversalen Selektivität wurde die auf die Peak-zu-Peak-Amplitude 
des Signal nahen Kanals normierte Amplitudenabnahme definiert: 
Transversaler Selektivitätsindex  L2 = 
1
21
A
A - A
, (8-1) 
mit A1 > A2 
Dieser Index wurde für alle Kombinationen seitlich benachbarter Kanäle bestimmt and 
anschließend über die Kanäle gemittelt.  
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Bild 8.5 Index der transversalen Selektivität: Bestimmung der Signalamplituden A1 und A2 in 
zwei orthogonal zur Faserrichtung benachbarten Kanälen. Die dem Elektrodenarray unterliegenden 
Linien symbolisieren das Zentrum der aktiven motorischen Einheit, die dunklen Kreise die Elektroden, 
deren Signale im oberen Teil der Abbildung  dargestellt sind. 
 
8.2.2 Selektivität verschiedener räumlicher Filter 
Der Einfluss der Wahl des räumlichen Filters auf die Form der Potentiale der Aktivität 
motorischer Einheiten wird exemplarisch in Bild 8.3 gezeigt. Insbesondere die 
unterschiedliche Amplitudenänderung bei einer um 5 mm (ein Zwischenelektrodenabstand) 
veränderten Ableitstelle ist deutlich zu sehen. Der Einfluss der Wahl des räumlichen Filters 
auf die oben eingeführten Selektivitätsindices L1 und L2 wurde zusammen mit dem Einfluss 
der anatomischen Gegebenheiten (Muskel) statistisch mittels zweiwege ANOVA (Analysis of 
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Variance) verglichen. Signifikanz wurde bei p < 0,5 angenommen. Die Ergebnisse von L1 und 
L2 für die verschiedenen Filter sind graphisch in Bild 8.6 dargestellt. 
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Bild 5.6 Longitudinale (links) und transversale (rechts) Selektivität (Mittelwert und Standard-
fehler) für die untersuchten Filter. Eine geringe Potentialdauer entspricht einer hohen longitudinalen 
Selektivität, eine hohe Amplitudenabnahme einer hohen transversalen Selektivität. 
 
Der Parameter der longitudinalen Selektivität L1 zeigte eine signifikante Abhängigkeit von 
der Wahl des Filters (F = 53,3; p < 0,001) als auch von dem untersuchten Muskel (F = 38,7; p 
< 0,001). Die am M. trapezius gemessenen Potentiale hatten im Mittel eine kürzere Dauer L1 
(17,7 ms) als Potentiale des M. bizeps brachii (15,1 ms). Ein posthoc Student-Neumann-Keuls 
Test zeigte paarweise Unterschiede (p < 0,001) in der Potentialdauer zwischen allen 
gefilterten Signalen mit Ausnahme von LDD zu NDD und TDD zu TSD. Die mittleren 
Potentialdauern und statistischen Ergebnisse sind in Tabelle 8.1 zusammengefasst. 
 
Longitudinale Selektivität L1  Transversale Selektivität L2 
Filter LSD LDD TSD TDD NDD  Filter LSD LDD TSD TDD NDD 
LSD  ** ** ** **  LSD  ** ** ** ** 
LDD **  ** ** NS  LDD **  ** ** ** 
TSD ** **  NS **  TSD ** **  ** ** 
TDD ** ** NS  **  TDD ** ** **  NS 
NDD ** NS ** **   NDD ** ** ** NS  
L1 (ms) 16,7 13,5 18,7 18,8 14,3  L2 (%) 16,5 26,4 23,0 36,2 33,6 
Tabelle 8.1  Statistische Unterschiede in longitudinaler Selektivität L1 (links) und transversaler 
Selektivität L2 (rechts) zwischen den untersuchten räumlichen Filtern. **: signifikante Unterschiede (p 
< 0,01), NS: nicht signifikant. In der untersten Spalte ist die mittleren Potentialdauer (links) bzw. die 
relative Amplitudenabnahme bei transversaler Verschiebung des Detektionsortes um 5 mm (rechts) für 
die jeweiligen Filter angegeben. 
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Der Vergleich der Indices der transversalen Selektivität L2 zeigte signifikante Unterschiede 
zwischen den Muskeln (F = 15,3; p < 0,001) und zwischen den untersuchten räumlichen 
Filtern (F = 35,0; p < 0,001). Die relative Amplitudenabnahme mit zunehmender transversaler 
Entfernung der Elektrode zur aktiven motorischen Einheit war im Bizeps mit 28,2% 
ausgeprägter als im Trapezius (26,0%). Der posthoc Student-Neumann-Keuls Test zeigte 
paarweise Unterschiede (p < 0,01) in der transversalen Selektivität aller Filter mit Ausnahme 
der Unterschiede zwischen NDD und TDD-Filter. Die statistischen Ergebnisse und die 
mittlere transversale Selektivität sind aus Tabelle 8.1 ersichtlich. 
 
Zwischenergebnis  
Die experimentellen Ergebnisse zeigen eine Abhängigkeit der Potentialdauer von der Wahl 
der räumlichen Filter, wobei die kürzesten Dauern, d.h. die höchste longitudinale Selektivität, 
von den LDD und NDD-Filtern erreicht wurde. Dies entspricht den theoretischen 
Vorhersagen einer höheren Selektivität parallel zu den Muskelfasern für Filter mit 
Elektrodenanordnungen in Faserrichtung aufgrund der Übertragungsfunktion. Eine reduzierte 
Frequenzbandbreite in einer räumlichen Richtung beinhaltet eine Zunahme der räumlichen 
Ausdehnung in derselben Richtung. Eine Zunahme in der Signalbandbreite dagegen ist mit 
einer Abnahme der räumlichen Ausdehnung verbunden. Die untersuchten räumlichen Filter 
erhöhen die Signalbandbreite in der Richtung, in der ihre Transferfunktion nicht konstant ist 
([Farina, 2003]). In Richtung konstanter Transferfunktion bleiben die räumlichen Signal-
frequenzen unverändert.  
Trotz der geringeren Dicke der subkutanen Schicht über dem M. bizeps brachii wurden dort 
insgesamt längere Potentialdauern gemessen. Dieses Ergebnis spiegelt die geringere 
Leitgeschwindigkeit in diesem Muskel wieder (siehe Kapitel 8.3). Die transversale 
Selektivität, die nicht von der Leitgeschwindigkeit beeinflusst wird, ist in M. biceps brachii 
höher als bei Messungen am oberen M. trapezius. 
Die Messungen haben gezeigt, dass Filter mit einer transversalen Komponente die 
transversale Selektivität erhöhen. Dies ist wie im oben diskutierten Fall longitudinaler Filter 
auf eine Änderung der Signalbandbreite, nun in transversaler Richtung, zurückzuführen. 
Dabei zeigt der NDD-Filter vergleichbare Ergebnisse zum TDD-Filter. Eine hohe transversale 
Selektivität ist für eine korrekte Dekomposition entscheidend. Durch eine schnelle 
Amplitudenabnahme unterscheiden sich motorische Einheiten, die in unterschiedlichem 
Abstand zum Detektionsort liegen, deutlicher. Unter Berücksichtigung der transversalen und 
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longitudinalen Selektivität zeigt der NDD-Filter die besten Eigenschaften für einen Einsatz im 
HSR-EMG. 
 
8.3.  Vergleich verschiedener Methoden zur Bestimmung der Muskelleit-
geschwindigkeit 
Die Auswirkung verschiedener Methoden zur Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit  in 
Kombinationen mit räumlichen Filtern auf die Abschätzungen der Leitgeschwindigkeit einzel-
ner motorischer Einheiten wurde anhand des selben Datensatzes, der zur Untersuchung der 
Selektivität räumlicher Filter verwendet wurde, untersucht. Zum Messprotokoll siehe Kapitel 
8.1. Dabei lag ein Schwerpunkt auf der Auswirkung von Änderungen im Gelenkwinkel auf 
die Messwerte. Es wurden zwei in der Literatur häufig beschriebene Methoden untersucht: die 
Bestimmung der Leitgeschwindigkeit aus der zeitlichen Verzögerung der Potentialmaxima 
zwischen benachbarten EMG-Kanälen und die Maximum-Likelihood-Methode (siehe Kapitel 
3.5.3).  Es wurden die selben fünf Filter, für die in Kapitel 8.2 die Selektivitätsindices 
bestimmt wurden, untersucht. Die Leitgeschwindigkeit wurde a) aus den über jede motorische 
Einheit gemittelten, räumlichen gefilterten Potentialen und b) einzeln für jede Aktivität einer 
motorischen Einheit bestimmt. Die Mittelung über alle Aktivitäten führt zu einer 
Verbesserung des Signal-zu-Rausch-Verhältnisses und reduziert damit die Varianz in der 
Bestimmung des zeitlichen Verzögerung des Auftretens der Potentialmaxima in den einzelnen 
EMG-Kanälen. Dadurch kann die mittlere Leitgeschwindigkeit zuverlässiger bestimmt 
werden. Die Berechnung der Leitgeschwindigkeit für die einzelnen Aktivitäten einer 
motorischer Einheit dient zur Bestimmung der Varianz der Messwerte der 
Leitgeschwindigkeit.  
Die untersuchten Methoden zur Berechnung der Muskelleitgeschwindigkeit basieren auf der 
Analyse der zeitlichen Verzögerung der Signale in parallel zur Muskelfaserrichtung 
ausgerichteten EMG-Kanälen. Es wurden vier verschiedene Methoden zur Bestimmung der 
Leitgeschwindigkeit untersucht, basierend auf  
 
1. der zeitlichen Verzögerung zwischen den Maxima der räumlich gefilterten Potentiale 
ohne Interpolation der Signalform bei 2048 Hz Abtastrate (PK) 
2. der zeitlichen Verzögerung zwischen den Maxima der räumlich gefilterten Potentiale 
nach einer Interpolation der Peaks mit einer Polynomfunktion zweiter Ordnung (PKI) 
3. der Maximum-Likelihood-Methode basierend auf Signalpaaren (MLE2) 
Kapitel 8: Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit 
72 
 
4. der Maximum-Likelihood-Methode basierend auf allen Signalen die in Kanälen einer 
Elektrodenreihe parallel zur Faserrichtung gemessen wurden (MLEm, siehe Kapitel 
3.5.3) 
 
Die Leitgeschwindigkeit wurde für alle motorischen Einheiten und alle Methoden aus der 
Reihe von Signalen mit der größten Peak-zu-Peak Amplitude berechnet (Bild 8.7). 
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Bild 8.7 Gemittelte, räumlich gefilterte Potentiale einer motorischen Einheit. Die 
Potentiale, aus denen die Muskelleitgeschwindigkeit bestimmt wird, sind fett hervorgehoben. 
Links oben ist schematisch die räumliche Anordnung des Elektrodenarrays dargestellt. In den 
einzelnen Abbildungen sind rechts oben die Schwerpunktpositionen der gefilterten Kanäle 
den Elektrodenpositionen überlagert dargestellt. 
 
Für diese Elektrodenreihe liefert MLEm einen einzelnen Leitgeschwindigkeitswert. Für die 
anderen Methoden ergeben sich, entsprechend der möglichen Kombinationen von 
benachbarten Elektrodenpaaren, zwei (für NDD,LDD und TDD) bzw. drei (LSD) oder vier 
(TSD) Werte. Für den Vergleich der verschiedenen Methoden wurde über die jeweiligen 
Leitgeschwindigkeitswerte der verschiedenen Elektrodenkombinationen gemittelt. Der 
Kapitel 8: Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit 
73 
 
statistische Vergleich der Daten erfolgte mittels eines ANOVA Tests, gefolgt von einem post-
hoc Student-Neuman-Keuls Test (SNK). Signifikanz wurde für p < 0,05 angenommen. 
Bild 8.8 zeigt exemplarisch die gemittelten, räumlich gefilterten Potentiale einer motorischen 
Einheit und die hieraus berechneten Leitgeschwindigkeiten. 
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Bild 8.8 Einfluss von räumlichem Filter und Methode zur Bestimmung der 
Leitgeschwindigkeit auf die gemessenen Wert, exemplarisch gezeigt am Beispiel einer motorischen 
Einheit. Gemittelte, räumlich gefilterte Potentiale, gemessen am Trapezius bei 90° Abduktion. Die 
Potentiale, die in den parallel zur Muskelfaser ausgerichteten Kanälen mit der höchsten Peak-zu-Peak-
Amplitude gemessen wurden, sind einander überlagert dargestellt. Die aus den dargestellten Signalen 
bestimmten Muskelleitgeschwindigkeiten für die verschiedenen Filter und Berechnungsmethoden sind 
angegeben. 
 
Eine Tendenz zu einer Abhängigkeit der berechneten Leitgeschwindigkeit vom Gelenkwinkel 
zeigt sich in den Messungen am Trapezius, diese war jedoch ebenso wie beim Bizeps brachii 
nicht signifikant. Die Ergebnisse sind in Tabelle 8.2 angegeben. Die mittlere 
Leitgeschwindigkeit war in oberen Trapeziusdrittel signifikant höher als im Bizeps brachii 
(4.03m/s bzw. 3.72m/s, beide Werte für die Kombination aus NDD Filter und MLEm). 
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M. trapezius  M. biceps brachii 
Gelenk-
winkel 
CV  Gelenk-
winkel 
CV 
 
Flexion Abduktion  160° 3,72 m/s 
0° 3,91 m/s 3,91 m/s  140° 3,71 m/s 
22.5° 3,72 m/s 4,13 m/s  120° 3,74 m/s 
45° 4,13 m/s 4,12 m/s  110° 3,73 m/s 
67.5° 4,12 m/s 4,04 m/s  100° 3,76 m/s 
90° 3,94 m/s 4,15 m/s  90° 3,63 m/s 
 
Tabelle 8.2  Mittlere Muskelleitgeschwindigkeiten (gemittelt über alle Filter und Berechnungs-
methoden) in Abhängigkeit vom Gelenkwinkel für den oberen M. trapezius (links) und M. biceps 
brachii (rechts). 
 
Zum Vergleich der methodologischen Einflüsse (Berechnungsmethode und Filter) werden die 
Messwerte für die beiden Muskeln und verschiedenen Gelenkwinkel in Folgenden gemeinsam 
angegeben. Die berechneten Leitgeschwindigkeitswerte sind in Bild 8.9 dargestellt. Die Werte 
hängen signifikant von der Wahl des Filters und der Berechnungsmethode der Leit-
geschwindigkeit ab (siehe Tabelle 8.3 und 8.4).  
 
Filter LSD LDD TSD TDD NDD 
LSD 
 NS ** ** ** 
LDD NS  ** ** NS 
TSD ** **  NS * 
TDD ** ** NS  * 
NDD * NS * *  
 
Methode PKI PK MLE2 MLEm 
PKI 
 NS ** NS 
PK NS  ** NS 
MLE2 ** **  ** 
MLEm NS NS **  
Tabelle 8.3 Statistische Unterschiede der 
untersuchten Filter zur Bestimmung der Muskel-
leitfähigkeit (SNK test, NS: keine Signifikanz, 
*:Signifikant mit p < 0,01, **: p < 0,001). 
Tabelle 8.4 Statistische Unterschiede der 
untersuchten Methoden zur Bestimmung der 
Muskelleitfähigkeit (SNK test, NS: keine 
Signifikanz, **:signifikant mit p < 0,001). 
 
Die Varianz in der Leitgeschwindigkeitsbestimmung (aus den für die einzelnen Aktivitäten 
einer motorischer Einheiten berechneten Leitgeschwindigkeitswerten)  für die vier Methoden 
ist in Tabelle 8.5 zusammengefasst.  
 
Kapitel 8: Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit 
75 
 
Filter LSD LDD TSD TDD NDD 
CV 4,03 m/s 4,61 m/s 4,03 m/s 4,64 m/s 4,23 m/s 
Tabelle 8.5 Muskelleitgeschwindigkeit in Abhängigkeit vom verwendeten räumlichen 
Filter. Die Werte sind über alle Methoden, Muskel und Gelenkwinkel gemittelt  
 
Die Berechnung der Leitgeschwindigkeit aus der zeitlichen Verzögerung zwischen den 
Maxima der räumlich gefilterten Potentiale ohne Interpolation der Signalform (PK) zeigt eine 
geringe Auflösung, die durch das Abtastinterval bestimmt wird. Beispielsweise ergibt sich bei 
einer Leitgeschwindigkeit von v = 4 m/s, einem Zwischenelektrodenabstand IED von 5 mm 
und einer Abtastrate von 2048 Hz eine maximale Auflösung der PK Methode von 1,71m/s 
wie folgt: Die zurückgelegte Strecke s zwischen zwei Abtastungen beträgt s = v *1/2024 s –1 
= 1,95mm. Die Anzahl n der Abtastungen, bis das Peakmaximum zwei benachbarte 
Elektroden passiert hat ist n = IED / s = 2,56. Ohne Interpolation ergeben sich hiermit, in 
Abhängigkeit von der Position des Signalpeaks zur Elektrode zum Zeitpunkt der Abtastung,  
n = 2 oder n = 3 Abtastungen zwischen dem Durchlaufen benachbarter Elektroden. Dies 
entspricht einer rechnerisch ermittelten Leitgeschwindigkeit von 5,12 bzw. 3,41 m/s und 
damit einer Auflösung von 1,71m/s 
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Bild 8.9 Berechnete Muskelleitgeschwindigkeiten (Mittelwerte und Standardfehler) für die vier 
untersuchten Methoden und fünf räumlichen Filter. Die Leitgeschwindigkeit wurde für die einzelnen 
motorische Einheit und Gelenkwinkel aus den gemittelte, räumlich gefilterten Potentialen berechnet. 
Die Ergebnisse der Messungen am Trapezius und Biceps brachii sind in der Abbildung zu einem Wert 
zusammengefasst. 
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8.4.  Diskussion 
Methodische Effekte 
Die obigen Ergebnisse zeigen deutliche Unterschiede in den Werten der ermittelten 
Muskelleitgeschwindigkeit in Abhängigkeit von der Wahl des räumlichen Filters. 
Simulationsstudien haben gezeigt, dass die gemessenen Werte der Leitgeschwindigkeit von 
verschiedenen anatomischen Faktoren abhängen. Eine besondere Stellung kommt hierbei den 
Faserendpotentialen zu, die durch die verschiedenen Filter in unterschiedlichem Ausmaß 
unterdrückt werden. Der Anteil der Faserendpotentiale am Gesamtsignal ist bei transversal 
gefilterten Signalen besonders hoch ([Farina, 2002b]). Dies erklärt die Beobachtung höherer 
Leitgeschwindigkeiten bei der Verwendung des TSD oder TDD Filters im Vergleich zu den 
anderen untersuchten Filtern (positives Bias).  
Bezüglich der Leitgeschwindigkeitsbestimmung zeigt der LSD Filter ähnliche Resultate wie 
der NDD Filter. Der LSD Filter kann mit nur zwei Elektroden einfach gebildet werden. Der 
Vergleich der Selektivität des LSD-Filters mit der des NDD-Filters (siehe Kapitel 8.2) zeigt 
jedoch eine weitaus geringere Selektivität des LSD-Filters. Aufgrund seiner geringen 
Selektivität eignet sich der LSD-Filter nicht zur Dekomposition von HSR-EMG Signalen. Die 
höchste Selektivität wird vom NDD Filter erreicht, der sich in Bezug auf die Bestimmung der 
Leitgeschwindigkeit statistisch nicht vom LDD Filter unterscheidet. Damit ist der NDD-Filter 
von den untersuchten Filtern am besten zur Analyse von einzelnen motorischen Einheiten im 
HSR-EMG unter dynamischen Kontraktionen geeignet. Dies stimmt den Ergebnissen früherer 
Untersuchungen zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit unter isometrischen Bedingungen 
überein ([Disselhorst-Klug, 1997], [Schneider, 1989]). 
Auch die unterschiedlichen Methoden zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit sind 
verschieden sensitiv hinsichtlich der Faserendpotentiale. Die Varianz der Leitgeschwindig-
keitswerte innerhalb einer motorischen Einheit variiert stark zwischen den untersuchten 
Methoden. MLE-basierte Methoden zeigen hierbei eine geringere Varianz als die Peak-
methoden ohne (PK) und mit Interpolation (PKI). Dies entspricht Ergebnissen früherer 
Studien mit eindimensionalen Elektrodenarrays in Kombination mit dem LDD-Filter ([Farina, 
2001]). Allerdings sind die MLE basierten Methoden mit einer wesentlich höheren Rechen-
leistung und damit mit einem höheren zeitlichen Aufwand verbunden. Für die Analyse großer 
Datenmengen kann daher die Verwendung der PKI Methode trotz der größeren Varianz in der 
Bestimmung der Leitgeschwindigkeit von Vorteil sein. Von der Verwendung der PK-
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Methode ohne Interpolation ist dagegen wegen der geringen Auflösung auch bei höheren als 
der hier verwendeten Abtastrate abzuraten. 
In den Messungen zur Untersuchung der gemessenen Werte der Muskelleitgeschwindigkeit in 
Abhängigkeit von räumlichen Filtern und Bestimmungsmethoden wurde das Elektrodenarray 
genau mittig zwischen Innervationszone und Faserende parallel zum Muskelfaserverlauf 
ausgerichtet. Unter diesen Bedingungen wird der Anteil der stationären Anteile am 
Gesamtsignal minimiert. In Messungen, in denen die Innervationszonen oder Faserenden 
nicht eindeutig bestimmt werden können, können die Unterschiede in der gemessenen 
Leitgeschwindigkeit wesentlich größer sein. 
 
Physiologische Effekte 
Es wurde keine signifikante Abhängigkeit zwischen Muskelleitgeschwindigkeit und Gelenk-
winkel gefunden. Die Abhängigkeit der Leitgeschwindigkeit von der Muskellänge wird in der 
Literatur kontrovers diskutiert. Ein Abhängigkeit von der Muskellänge wurde  beispielsweise 
von Kossev et al. ([Kossev, 1992]) in mittels Draht-EMG getriggerten Oberflächen-EMG- 
Signalen beobachtet. Merletti et al. ([Merletti, 1991]) untersuchten die Muskelleitgeschwin-
digkeit im M. tibialis anterior als Funktion der Sprunggelenkstellung in elektrisch evozierten 
EMG Signalen und fanden mit zunehmender Muskelverkürzung eine Abnahme der Latenzzeit 
zwischen Stimulation und Auslaufen der Erregung am Faserende, gemessen über der Sehne. 
Auch Moritmoto ([Morimoto, 1986]) und Trontelj ([Trontelj, 1993]) beschrieben eine 
Längenabhängigkeit der Leitgeschwindigkeit. Im Gegensatz hierzu fanden Gydikov und 
Kosarov ([Gydikov, 1973]) sowie Brown et al. ([Brown, 1996]) keinen Zusammenhang 
zwischen Muskellänge und Leitgeschwindigkeit. Die Stellung der Elektroden relativ zur 
Innervationszone und Faserende ändert sich mit dem Gelenkwinkel. Wie in Kapitel 9.2 
gezeigt, ändern sich die Messwerte der Muskelleitgeschwindigkeit in der Nähe dieser 
Strukturen stark. Nicht in allen in der Literatur beschriebenen Studien ist bei der Elektroden-
platzierung hierauf Rücksicht genommen worden. 
Bei den im Rahmen dieser Messungen durchgeführten Messungen wurden bei verschiedenen 
Gelenkwinken auch unterschiedliche motorische Einheiten untersucht, da einzelnen Einheiten 
nicht weiter verfolgt werden konnten, während neue Einheiten detektiert wurden. Dies kann 
unter anderem auf eine seitliche Verschiebung des Muskels relativ zum Elektrodenarray 
zurückgeführt werden. Bei einer seitlichen Verschiebung wandern motorische Einheiten aus 
dem Detektionsbereich des Arrays, während andere hinein wandern. Eine Rotation des 
Muskels relativ zum Elektrodenarray konnte aufgrund der beobachteten Signale 
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ausgeschlossen werden. Bei dem verwendeten Versuchsprotokoll hängt auch das 
Drehmoment des Arms und damit das Kraftniveau der Kontraktion von der Armposition und 
damit vom Gelenkwinkel ab. Dadurch ändert sich der Pool der aktiven motorischen Einheiten. 
Eine mögliche Erklärung dafür, dass keine Änderungen in der mittleren Leitgeschwindigkeit 
in Abhängigkeit vom Gelenkwinkel gefunden wurde, ist, dass unterschiedliche Pools 
motorischer Einheiten untersucht wurden.  
 
Die am oberen M. trapezius gemessenen Muskelleitgeschwindigkeiten sind höher als die 
Messwerte am M.bizeps brachii. Dies kann mit physiologischen Unterschieden in den 
Muskeln, wie z.B. unterschiedlichen Muskelfasergrößen, einem unterschiedlichen Anteil von 
Typ I und Typ II Fasern, einem höheren Kraftniveau bei der Trapeziuskontraktion mit der 
Folge einer Rekrutierung von motorischen Einheiten mit höheren Rekrutierungsschwellen 
begründet sein. Des Weiteren ist die Leitgeschwindigkeit von der Muskeltemperatur 
abhängig. Dabei nimmt die Leitgeschwindigkeit mit zunehmender Temperatur im Muskel zu 
([Schneider, 1988], [Troni, 1991]). Auch eine Abhängigkeit der Leitgeschwindigkeit von der 
Feuerrate wurde beschrieben ([Nishizono, 1989]). Der Anteil der Typ I und II Fasern ist mit 
etwa 50% in den beiden untersuchten Muskeln vergleichbar ([Johnson, 1973]). Da mit dem 
HSR-EMG jedoch nur die Potentiale oberflächlich gelegener Muskelfasern erfasst werden, 
kann eine unterschiedliche Verteilung der Fasertypen im Muskel zu veränderten Leitge-
schwindigkeitswerten führen. So ist für den M. bizeps brachii ein Überwiegen von Typ II- 
Fasern an der Muskeloberfläche bekannt ([Manta, 1995], [Manta, 1996], [Freund, 1983]). Für 
den M. trapezius ist die Verteilung der Fasertypen weniger gut untersucht. 
Neben den physiologischen Gründen für eine höhere Muskelleitgeschwindigkeit im M. 
trapezius kommen auch methodologische Aspekte in Frage. So ist die subkutane Schichtdicke 
über dem M. trapezius signifikant größer als über dem M. bizeps brachii. Mit zunehmender 
Dicke dieser Schicht nimmt der relative Anteil der Faserendpotentiale am Gesamtsignal zu.  
In der Folge kommt es zu einem positiven Bias in der gemessenen Leitgeschwindigkeit. Auch 
eine geringfügig verschiedene Ausrichtung der Elektrodenarrays relativ zur Faserrichtung ist 
denkbar, da die Beurteilung der Faserrichtung am M. biceps brachii einfacher ist als am M. 
trapezius. 
 
Zusammenfassung 
Die Messungen haben gezeigt, dass die gemessene Leitgeschwindigkeit von verschiedenen 
physiologischen und methodologischen Aspekten abhängt. Ziel eines Verfahren zur 
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Untersuchung der Muskelaktivität ist es nur die physiologische Änderungen in der 
Erregungsweiterleitungsgeschwindigkeit zu erfassen. Bezüglich der methodologischen 
Effekte ergeben sich daraus folgende Schlüsse: 
1. Der Bias in der Bestimmung der Leitgeschwindigkeit ist maßgeblich von der Wahl des 
räumlichen Filters und der Berechnungsmethode abhängt. Beste Ergebnisse in Bezug 
auf räumliche Selektivität und Leitgeschwindigkeitsbestimmung werden mit dem 
NDD Filter erreicht. 
2. Filter mit einer transversalen Komponente sind aufgrund der geringen Unterdrückung 
der stationären Signalanteile zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit nicht geeignet. 
3. Die Maximum-Likelihood-Methode führt zu einer signifikant geringeren Varianz der 
Messwerte im Vergleich zu den peakgestützten Methoden (PK und PKI). Da sie 
jedoch mit einem erheblich höheren Rechenaufwand verbunden ist, kann für 
Langzeitmessungen die Verwendung der PKI Methode sinnvoll sein. Eine 
Verwendung der PK Methode ohne Interpolation ist zur Bestimmung der 
Leitgeschwindigkeit jedoch nicht geeignet. 
Experimentellen Untersuchungen zum Einfluss methodischer Effekte auf den Messwert der 
Muskelleitgeschwindigkeit sind dadurch limitiert, dass die tatsächliche Geschwindigkeit der 
Erregungsweiterleitung entlang der Zellmembran nicht direkt erfasst werden kann. Damit 
können Unterschiede in den Messwerten zwischen den einzelnen Verfahren zwar unter realen 
Bedingungen untersucht werden, eine Entscheidung, welcher Wert der „Richtigste“ ist, ist 
jedoch nicht möglich. Um diese Frage zu beantworten, wurde eine Simulationsstudie 
durchgeführt (siehe Kapitel 9). 
 
 
 
9. Untersuchung geometrischer Effekte 
 
Dynamische Kontraktionen sind mit Änderungen in der Geometrie zwischen Elektrodenarray 
und Muskelfasern verbunden. Durch stationäre Signalanteile, wie sie beim Beginn der 
Erregungsausbreitung an der Innervationszone und ihrem Auslaufen an den Faserenden 
entstehen, kommt es zu systematischen Fehlern bei der Bestimmung typischer EMG 
Parameter ([Gydikov, 1986]) (geometrische Effekte). Hiervon sind insbesondere solche 
Parameter betroffen, die die Muskelleitgeschwindigkeit direkt oder indirekt (z.B. über das 
Frequenzspektrum der EMG Signale) beschreiben ([Laveta, 1993]) und damit für die 
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Beurteilung der Muskelermüdung von Bedeutung sind. Bei Messungen unter isometrischen 
Kontraktionen führen diese Fehler zu einem näherungsweise konstanten Offset in den 
Messwerten und können entsprechend berücksichtigt werden. Diese Annahme kann bei 
Messungen unter dynamischen Bedingungen nicht mehr gemacht werden. Bild 9.1 zeigt 
exemplarisch am Beispiel einer experimentellen Messung am M. biceps brachii, wie die über 
die Peakverzögerung berechnete Muskelleitgeschwindigkeit in Abhängigkeit vom Ellen-
bogenwinkel schwankt. Das Ausmaß dieser Schwankung häng deutlich von der Elektroden-
position ab und ist damit nicht allein auf ein Änderung der tatsächlichen Geschwindigkeit der 
Erregungsweiterleitung entlang der Zellmembran zurückzuführen.  
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Bild 9.1 Geometrische Artefakte bei experimenteller Messung der Muskelleitgeschwin-digkeit 
bei nicht-isometrischen Kontraktionen des M. bizeps brachii. Mitte: Gelenkwinkel  γ (Ellenbogen), 
180° entspricht einer vollständigen Streckung; rechts: gemessenene Leitgeschwindigkeit motorischer 
Einheiten. Die Werte sind über je 10 Aktivitäten gemittelt. Die Leitgeschwindigkeit wurde aus der 
zeitlichen Verzögerung der Peakmaxima (nach Interpolation) in  benachbarten, NDD-gefilterten 
Signalen bestimmt. Das Array ist parallel zu den Muskelfasern orientiert, Zwischenelektrodenabstand 
5mm. EMG-Kanal 1 liegt näher am Muskel-Sehnenübergang als die Kanäle 2 und 3, jedoch bei keiner 
Gelenkstellung jenseits des Faserendes. 
 
Wie das obige Beispiel zeigt, müssen geometrische Effekte bei der Interpretation von EMG-
Messungen berücksichtigt werden. Dabei kann das Ausmaß der Effekte durch die Wahl der 
Elektrodenposition und der Auswerteverfahren inkl. Wahl der räumlichen Filter beeinflusst 
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werden. Bild 9.1 zeigt, dass die gemessenen Schwankungen in dem näher am Faserende 
(peripher) gelegenen Kanal deutlich stärker ausgeprägt als in dem zentraler gelegenen 
Nachbarkanal. Mit zunehmender Nähe der Elektroden zum Faserende nimmt der Einfuss der 
Faserendpotentiale auf die berechneten EMG-Parameter zu ([Gydikov, 1986]). Entsprechend 
können die im peripheren EMG Kanal gemessenen Änderungen in der Leitgeschwindigkeit 
auf Effekte durch die Muskelfaserlängenänderung zurückgeführt werden. Dagegen kann aus 
den experimentellen Daten nicht sicher gesagt werden, ob es sich bei den Änderungen in dem 
zentraleren Kanal um geometrische Effekte oder um physiologische Schwankungen der 
Leitgeschwindigkeit handelt. Um den Einfluss geometrischer Effekte auf die Bestimmung der 
Muskelleitgeschwindigkeit und damit auch auf die mittlere spektrale Frequenz (mean power 
frequency, MNF) unabhängig von Änderungen physiologischer Größen untersuchen zu 
können, wurde eine Simulationsstudie durchgeführt ([Schulte, 2004b]). 
Für die Qualität der Analyse von dynamischen und Langzeitmessungen ist neben einer 
möglichst genauen Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit ein gutes Dekompositions-
ergebnis entscheidend. Die Zuordnung der Potentiale zu motorischen Einheiten erfolgt 
aufgrund von Ähnlichkeiten in der Potentialform (Kapitel 7). Durch die oben aufgeführten 
geometrischen Effekte kann die Signalform verändert werden. Diese Veränderungen in der 
Signalform wurden in der Simulationsstudie quantitativ über das Frequenzspektrum der 
Potentiale, hier MNF und Signalamplitude bzw. -Energie, erfasst.  
 
9.1.  Modellierung 
Die Simulation der EMG Signale erfolgte mit dem von Farina ([Farina, 2001b]) entwickelten 
Muskelmodell (siehe Kapitel 3). Dieses Modell beschreibt den Volumenleiter als ein 
anisotropes, nicht homogenes Medium, das aus drei Schichten (Muskel, subkutane Fettschicht 
und Haut) aufgebaut ist. Motorische Einheiten wurden als einzelne Muskelfasern mit 
endlicher Länge angenähert. Da sich die Strömungsfelder im Volumenleiter Gewebe 
überlagern, können die EMG Signale eines Muskels als Summe der Potentiale aller aktiven 
motorischen Einheiten dargestellt werden. Auf die Simulation von mehreren gleichzeitig 
aktiven motorischen Einheiten wurde hier jedoch bewusst verzichtet, da die Wahl von 
Rekrutierung und Feuerrate, die physiologische Parameter wiederspiegeln, den Wert der MNF 
beeinflusst. Stattdessen wurden isolierte Potentiale einzelner Muskelfasern, wie sie an der 
Hautoberfläche erzeugt werden, betrachtet. Die Faserlänge wurde ausgehend von drei 
maximalen Faserlängen (L0) in Schritten von 10% von 100% auf 40% der ursprünglichen 
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Länge verkürzt. Dabei wurde die simulierte Leitgeschwindigkeit konstant gehalten. Für die 
Lage der Innervationszone wurde die Mitte der Muskelfaser angenommen (Bild 9.2).   
Haut
Fett
Muskelfaser
Innervationszone
(motorische Endplatte)
L0
Verkürzte Faserlänge
Detektionspunkte MNF
Detektionspunkte Leitgeschwindigkeit
10% L0
 
Bild 9.2 Schematische Darstellung der simulierten geometrischen Anordnung. Die 
Leitgeschwindigkeit wird aus den Signalen zweier benachbarter Detektionspunkten bestimmt, in deren 
Schwerpunkt sich der Detektionspunkt zur MNF Bestimmung befindet. L0: maximale Faserlänge. 
 
Da das relative Gewicht der statischen Potentialanteile am gemessenen Potential unter 
anderem von der Entfernung der Fasern zum Messpunkt abhängt, wurden neben der 
Faserlänge auch die Lage der Muskelfasern im Muskel und der Zwischenelektrodenabstand 
variiert (Tabelle 9.1). Elektroden wurden als punktförmig idealisiert. Räumlich gefilterte 
Signale für die Berechnung der EMG Parameter wurden an 9 äquidistanten (5% L0) Punkten 
parallel zur Längsachse der Muskelfaser detektiert (Detektionspunkte). Beispiele für die 
simulierten Potentiale sind in Bild 9.3 gezeigt. 
 
Die Detektionspunkte zur Bestimmung der MNF befanden sich in einem Abstand von 5%, 
15%, 25% und 35% L0 von der Innervationszone (Bild 9.2). Im Folgenden werden die MNFL 
Werte soweit nicht anders angegeben normiert auf MNFL0 bei maximaler Faserlänge 
angegeben. Die Muskelleitgeschwindigkeit wurde aus Paaren von simulierten Potentialen 
einzelner Muskelfasern von Detektionspunkten mit einem Abstand von 10% L0 bestimmt. Die 
Detektionspunktepaare zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit waren jeweils um die 
Messpunkte zur Bestimmung der MNF zentriert. Es wurden die beiden Methoden zur 
Bestimmung der Leitgeschwindigkeit verwendet, die bei dem experimentellen Vergleich 
(Kapitel 8) die besten Ergebnisse gezeigt haben: die Bestimmung der Leitgeschwindigkeit aus 
der zeitlichen Verzögerung im Auftreten der Potentialmaxima nach Interpolation und die 
Maximum-Likelihood-Methode (siehe Kapitel 3.5.3). Die Messwerte der Leitgeschwindigkeit 
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wurden auf die jeweils simulierte – und daher bekannte „wirkliche“ Leitgeschwindigkeit 
normiert. 
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Bild 9.3 Beispiele simulierter Potentiale nach räumlicher Filterung (Zwischen-
elektrodenabstand 5 mm) für einen transversalen Abstand xt von 0 mm (oben) bzw. 6 mm (unten) 
zwischen Detektionspunkten und Muskelfaser. Der TSD Filter zeigt aufgrund seiner speziellen 
Elektrodenanordnung bei 0 mm transversalem Abstand von der Muskelfaser kein Signal. Die 
simulierten Signale für verschiedene Muskellängen (100% bis 40% L0) sind überlagert dargestellt. 
Initiale Faserlänge 50 mm, simulierte Leitgeschwindigkeit 4 m/s, subkutane Schichtdicke 1,5 mm, 
Tiefe der Faser im Muskel 2 mm. Die Signalamplituden sind für jeden Filter auf den Maximal- bzw. 
Minimalwert normiert. 
 
Maximale Faserlänge (L0) 75 mm, 50 mm, 25 mm 
Änderung der Faserlänge 0%, 10%, 20%, 30%, 40%, 50%, 60% 
Leitgeschwindigkeit 4 m/s 
Subkutane Schichtdicke 1.5 mm 
Tiefe der Muskelfasern im Muskel 2 mm, 7mm 
Transversaler Abstand zwischen Detektionspunkten und 
Muskelfaser (xt) 
0 mm, 6 mm 
Abstand zwischen Detektionspunkten 5% L0 
Abstand zwischen Detektionspunkten zur Bestimmung 
der Leitgeschwindigkeit 
10% L0 
Zwischenelektrodenabstände für räumliche Filter 2.5 mm, 5 mm, 10 mm 
Räumliche Filter LSD, LDD, TSD, TDD, NDD 
Tabelle 9.1 In der Simulation variierte Parameter 
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9.2.  Simulationsergebnisse 
9.2.1 Leitgeschwindigkeiten und spektrale Frequenzen 
 
Einfluss des räumlichen Filters 
Die berechneten Werte der EMG-Parameter MNF und Leitgeschwindigkeit hängen von dem 
verwendeten Filter ab (Anhang A, Tabelle A1) und ändern sich  deutlich bei einer Verkürzung 
der Muskelfasern. Das Ausmaß dieser Änderung hängt dabei wiederum von der Wahl des 
räumlichen Filters ab. Die Bestimmung der Parameter aus NDD und longitudinal (LSD und 
LDD) gefilterten Signalen ist dabei insgesamt unempfindlicher gegen Änderungen in der 
Faserlänge als im Fall monopolar und transversal (TSD, TDD) gefilterter Signale.  Bild 9.4 
zeigt dies exemplarisch für eine mittlere Elektrodenposition longitudinal zur Faser (L0 = 
50mm). Die Ergebnisse aus den Simulationen bei verschiedenen initialen Faserlängen und 
geometrischen Anordnungen sind in Anhang A, Tabelle A2 zusammengefasst. 
 
Die initiale Faserlänge beeinflusst die Sensitivität der Messwerte auf eine Verkürzung der 
Muskelfasern. Im Fall großer und mittlerer Faserlängen (L0 = 75 mm bzw. 50 mm) und bei 
Verwendung des LDD oder NDD Filters sind die Messwerte der Leitgeschwindigkeit von 
Längenänderungen bis 50% L0 weitgehend unabhängig. Der Bias in der gemessenen Leitge-
schwindigkeit ist insgesamt bei Verwendung der Maximum-Likelihood-Methode aus-
geprägter als bei der Bestimmung der Leitgeschwindigkeit aus der zeitlichen Verzögerung der 
Peakmaxima. Dies wird in Bild 9.5 exemplarisch für NDD-gefilterte Signale gezeigt. 
Die Messwerte der Leitgeschwindigkeit und MNF waren im Fall langer Fasern (L0 = 75 mm) 
unabhängig vom verwendeten Zwischenelektrodenabstand. Bei kurzen initialen Faserlängen 
(L0 = 25 mm) sind Elektrodenanordnungen mit geringern Abständen unempfindlicher gegen 
Faserverkürzung als solche mit großen Elektrodenabständen (Anhang A, Tabelle A2). 
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Bild 9.4 Simulierte Messwerte der Muskelleitgeschwindigkeit und MNF in Abhängigkeit vom 
Grad der Faserverkürzung  für eine mittellange Faser (L0 = 50mm). Der Detektionspunkt der 
aufgetragenen Werte befand sich in einem Abstand von 12.5 mm (25% L0) von der Innervationszone. 
Transversaler Abstand zwischen Detektionspunkt und Faser: 0 mm, Fasertiefe im Muskel: 2 mm, 
subkutane Schichtdicke: 1.5 mm, Zwischenelektrodenabstand: 5 mm, simulierte Leitgeschwindigkeit: 
4 m/s. CVp: Leitgeschwindigkeitsbestimmung über Peakverzögerung, CVm: Maximum-Likelihood-
Methode. 
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Bild 9.5 Änderungen in den Messwerten der Leitgeschwindigkeit und MNF in Abhängigkeit 
vom Grad der Faserverkürzung  für die verschiedenen initialen Faserlängen (L0 = 25, 50 und 75mm) 
am Beispiel NDD gefilterter Signale. Der Detektionspunkt der aufgetragenen Werte befand sich in 
einem Abstand von 12.5 mm (25% L0) von der Innervationszone. Transversaler Abstand zwischen 
Detektionspunkt und Faser: 0 mm, Fasertiefe im Muskel: 2 mm, subkutane Schichtdicke: 1.5 mm, 
Zwischenelektrodenabstand: 5 mm, simulierte Leitgeschwindigkeit: 4 m/s. CVp: Leitgeschwindig-
keitsbestimmung über Peakverzögerung, CVm: Maximum-Likelihood-Methode. 
 
Einfluss der Elektrodenposition 
Der Bias in der gemessenen Leitgeschwindigkeit und MNF und ihre Sensitivität zu 
Änderungen in der Faserlänge nehmen mit zunehmender Fasertiefe zu. Ein ähnlicher Effekt 
wird mit zunehmendem transversalem Abstand zwischen Muskelfaser und Detektionspunkt 
beobachtet. Der Einfluss von Fasertiefe und transversalem Abstand zwischen Faser und 
Detektionspunkt auf die Empfindlichkeit der Messwerte Leitgeschwindigkeit und MNF auf 
Faserverkürzung wird in Bild 9.6 exemplarisch am Beispiel NDD gefilterter Signale gezeigt. 
Die gemessene Leitgeschwindigkeit und MNF werden bei kleinen 
Zwischenelektrodenabständen insgesamt weniger durch den Abstand zwischen Elektroden 
und Faser beeinflusst als bei großen Zwischenelektrodenabständen. Dies gilt insbesondere bei 
geringen initialen Faserlängen (siehe Anhang A, Tabelle A2 und A3). 
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Bild 9.6 Gemessenen Leitgeschwindigkeiten und MNF für verschiedene Fasertiefen im Muskel 
(oben: 2mm, unten: 7mm)  und verschiedene transversale Abstände zwischen Faser und Detektionsort 
(links: 0mm, rechts: 6mm) für NDD gefilterte Signale, L0 = 50 mm, Detektionspunkt bei 25% L0 von 
der Innervationszone. CVp: Leitgeschwindigkeitsbestimmung über Peakverzögerung, CVm: 
Maximum-Likelihood-Methode  
 
Der Detektionsort hat einen starken Einfluss auf die Sensitivität der Messwerte bzgl. 
Änderungen in der Faserlänge. Elektrodenpositionen nahe der Endplatten führen zu einem 
Bias der Messergebnisse (insbesondere der Leitgeschwindigkeit) aufgrund der Verformung 
des propagierenden Signalanteils bei der Entstehung der Erregungsausbreitung. Dieser Effekt 
kann bei einer Verschiebung zwischen Muskel und Haut, d.h. auch Elektroden, zu starken 
Schwankungen in den Messwerten führen. Elektrodenpositionen nahe der Faserenden führen 
hingegen zu einer starken Sensitivität der gemessenen Leitgeschwindigkeit auf Änderungen in 
der Faserlänge (Bild 9.7). Der Einfluss der Elektrodenposition auf die MNF bei einer  
Veränderung der Faserlänge wird in Bild 9.8 gezeigt. Nahe der motorischen Endplatte kann 
die MNF bereits durch kleine Verschiebungen der Fasern stark beeinflusst werden. 
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Bild 9.7 Einfluss einer Verkürzung der Muskelfasern auf die Messwerte von 
Leitgeschwindigkeit und MNF von LDD- und NDD- gefilterten Signalen für verschiedene Elektroden-
positionen. L0 = 50 mm, Muskelfasertiefe = 2 mm. IZ: Innervationszone. CVp: Leitgeschwindig-
keitsbestimmung über Peakverzögerung, CVm: Maximum-Likelihood-Methode  
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Bild 9.8 Änderungen in MNF (absolute Werte) für verschiedene Faserlängen (100%, 80%, 
60% und 40% L0) der Faserverkürzung in Abhängigkeit von der Elektrodenposition für NDD und 
LDD gefilterte Signale. Ergebnisse für drei verschiedene initiale Faserlängen (L0 = 25, 50 und 75 mm) 
bei einer Fasertiefe im Muskel von 2 mm sind dargestellt. 
 
9.2.2  Signalamplitude und –Energie 
Die Amplitude und Energie der simulierten Potentiale zeigen ebenso wie MNF und 
Leitgeschwindigkeit eine deutliche Abhängigkeit von der Faserlänge (Anhang A, Tabelle 
A3). Hiervon sind die Potentiale elektrodennah gelegener Fasern insgesamt weniger stark 
betroffen als die Potentiale entfernter Fasern. Longitudinale Filter zeigen bei Faserverkürzung 
geringere Schwankungen in der Signalamplitude und –Energie als transversale Filter. Wie in 
Bild 9.9 und 9.10 exemplarisch für oberflächlich gelegene Fasern mittlerer Länge (L0 = 50 
mm) gezeigt wird, hängt das Ausmaß des Bias in der Signalamplitude bzw. -Energie vom 
Detektionsort ab. Dabei werden die zentrale Elektrodenpositionen (25 - 35% L0) gemessenen 
Werte von moderaten Faserverkürzungen kaum beeinflusst. Detektionspunkte nahe der 
Innervationszone sind dagegen empfindlich gegen eine translatorische Verschiebung der 
Muskelfasern. 
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Bild  9.9 Signalamplitude (links) und -Energie (rechts) in Abhängigkeit vom Detektionsort für 
eine oberflächlich gelegene Muskelfasern (L0 = 50 mm, 1,5 mm subkutane Schichtdicke, 2 mm 
Fasertiefe im Muskel, 0 mm transversaler Abstand zu den Detektionspunken). Gezeigt sind die Werte 
für LDD und NDD gefilterte Signale bei einer Muskelfaserlänge von 40 bis  100% L0 . 
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Bild 9.10 Signalamplitude bzw. -Energie in Abhängigkeit von der aktuellen Muskelfaserlänge 
für eine oberflächlich gelegene Muskelfaser (L0 = 50 mm, 1,5 mm subkutane Schichtdicke, 2 mm 
Fasertiefe, 0 mm transversaler Abstand zu den Detektionspunken). Gezeigt sind die Werte für LDD 
und NDD gefilterte Signale für Detektionsorte über der Innervationszone und im Abstand von 10, 20 
und 30% L0  entlang der Muskelfaser. IZ: Innervationszone. 
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9.3.  Schlussfolgerung 
Die Simulationsergebnisse belegen, dass es durch Änderungen in den geometrischen 
Gegebenheiten zu Fehler in den Messwerten der Leitgeschwindigkeit kommt. Die Modell-
rechnung zeigt, dass die geringsten Abweichungen des gemessenen Leitgeschwindigkeits-
wertes vom „tatsächlichen“ Wert mit Elektrodenpositionen mittig zwischen Innervationszone 
und Faserende bei maximaler Verkürzung der Fasern erreicht werden. Dies entspricht den in 
[Hermens, 1997] angegebenen Empfehlungen zur Elektrodenpositionierung. Besonders im 
Fall kurzer Muskelfasern (L0 = 25 mm) lässt sich eine starke Schwankung in der Signalform 
und in der gemessenen Leitgeschwindigkeit bei Muskelverkürzung auch mit den kleinsten 
realisierbaren Zwischenelektrodenabständen nicht vermeiden.  
Eine Bestimmung der MNF zeigt keine Vorteile gegenüber der Bestimmung Muskelleit-
geschwindigkeit bei dynamischen Kontraktionen, da beide Parameter im gleichen Maß von 
einer Verschiebung und Verkürzung der Muskelfasern abhängen. Die Muskelleitgeschwindig-
keit spiegelt im Gegensatz zur MNF die physiologische Größe der Erregungsausbreitungs-
geschwindigkeit entlang der Zellmembran direkt wieder. Somit ist sie besser zur Charak-
terisierung der Potentiale motorischer Einheiten und damit zur Erfassung von Muskel-
ermüdung im HSR-EMG geeignet. 
Der durch geometrische Änderungen der Muskelfasern bedingte Fehler in den Messwerten 
der Leitgeschwindigkeit kann durch die Wahl geringer Zwischenelektrodenabstände und die 
Beschränkung der Signalanalyse auf elektrodennah gelegene Fasern verringert werden. Die 
Elektroden und Zwischenelektrodenabstände sind dabei so zu wählen, so dass auch bei 
maximaler Faserverkürzung alle zu einem gefilterten Signal beitragenden Elektroden noch 
nicht über dem Faserende positioniert sind. Eine Beschränkung der Auswertung auf 
Signalbeiträge elektrodennah gelegener Fasern kann im Experiment durch den Einsatz 
räumlicher Filter mit einer hohen Selektivität (siehe auch Kapitel 8.2) erreicht werden. 
Demnach eignet sich der NDD Filter zur Analyse von HSR-EMG Signalen unter 
dynamischen Kontraktionen besonders gut. Transversale Filter (TSD und TDD) sind für einen 
Einsatz unter dynamischen Bedingungen nicht geeignet, da sie die stationären Potentialanteile 
kaum unterdrücken (Bild 9.2) und es so zu einem starken Bias in den Messwerten kommt.  
Systematische Fehler in der Interpretation von EMG-Signalen dynamischer Messungen sind 
auch unter günstigen experimentellen Bedingungen kaum völlig zu vermeiden. Um das 
Ausmaß dieser Fehler abschätzen zu können, ist die Erfassung der Elektrodenposition relativ 
zur Muskelfaser über den gesamten Bewegungsablauf nötig. Wertvolle zusätzliche 
Information kann hier eine Abschätzung der  Länge der aktiven Muskelfasern bringen.
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10. Bestimmung der Muskelfaser(semi)länge 
 
Die Messwerte charakteristischer EMG Parameter, wie z.B. Muskelleitgeschwindigkeit und 
Frequenzspektrum (MNF), werden, wie in Kapitel 8 und 9 gezeigt wurde, durch die 
stationären Signalanteile, die beim Auslaufen des Muskelaktionspotentials am Faserende 
entstehen, beeinflusst. Dadurch kann es bei Messungen unter dynamischen Bedingungen, d. h. 
bei nicht konstanter Muskellänge, zu systematischen Fehlern kommen. Diese Fehler können 
durch eine geeignete Wahl der Elektrodenposition verringert, jedoch nie völlig ausge-
schlossen werden. Um den Einfluss von Änderungen in der Muskelfaserlänge auf die jeweils 
betrachtete Messgröße abschätzen zu können, benötigt man ein Verfahren, das es erlaubt, die 
Länge derjenigen Muskelfasern zu bestimmen, deren Potentiale zur Bestimmung der 
jeweiligen EMG Parameter genutzt werden. Dieses Ziel lässt sich dann erreichen, wenn die 
Muskelfaserlänge aus dem HSR-EMG Signalen berechnet wird. Ein solches Verfahren lässt 
sich auch zu physiologischen Studien nutzen, etwa um die Längenänderung der Muskelfasern 
in Abhängigkeit von Gelenkwinkel oder Muskelkraft zu untersuchen. 
 
In der Literatur sind zwei Ansätze zur Bestimmung der Muskelfaserlänge aus EMG-Signalen 
beschrieben. Gydikov und Kosarov ([Gydikov, 1973]) zeigten, dass die Zeitdifferenz 
zwischen dem Beginn der negativen Phase der Potentiale einer motorischen Einheit und dem 
Beginn des positiven Faserendpotentials mit dem Gelenkwinkel und damit mit der 
Muskellänge variiert. Hierfür nutzten sie willkürliche Kontraktionen unter so geringen 
Kraftniveaus, dass nur eine motorische Einheit innerhalb des Detektionsbereiches des EMG-
Systems aktiviert wurde. 
Brown et al ([Brown, 1996]) benutzten eine Muskelstimulation zur Bestimmung der 
Muskelfaser- länge aus monopolaren Signalen. Die EMG-Elektroden werden dabei über den 
Sehnen  jenseits des Muskelfaserendes platziert. Bei dieser Anordnung entspricht die negative 
Phase des durch die Stimulation hervorgerufenen Muskelsummenpotentials (M-wave) dem 
Auslaufen der Erregung am Faserende ([Dimitrova, 1974], [Dimitrova, 1991]). Die Autoren 
bestimmten als Maß für die Muskelfaserlänge die Zeitdifferenz zwischen dem Beginn der M-
wave und dem Moment, in dem die steigende Flanke der negativen Phase der M-wave die 
Nulllinie überschreitet. 
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Für die Analyse der Muskelaktivität unter freien Bewegungen eignen sich weder extrem 
geringe Kraftniveaus noch kann eine Muskelstimulation sinnvoll eingesetzt werden. Dem 
entsprechend wurde ein Verfahren entwickelt, die den Ansprüchen dynamischer Kontrak-
tionen gerecht wird. 
Das neu entwickelte Verfahren zur Bestimmung der Muskelfaser(semi)länge aus HSR-EMG 
Signalen willkürlicher Kontraktionen basiert auf der Bestimmung der zeitlichen Verzögerung 
zwischen dem Beginn des Muskelfaseraktionspotentials an der motorischen Endplatte und 
seinem Auslaufen am Faserende. Diese zeitliche Verzögerung entspricht der Erregungsdauer 
der Muskelfasern. Zur Abschätzung der Erregungsdauer werden die mittels HSR-EMG 
gemessenen Potentiale einzelner motorischer Einheiten verwendet.  
 
Unter der Annahme konstanter Muskelleitgeschwindigkeit CV wird die Erregungsdauer ∆t 
allein durch die Semilänge L der Muskelfasern (Bereich zwischen motorischer Endplatte und 
dem Faserende) bestimmt. Wenn eine Änderung der Leitgeschwindigkeit in Abhängigkeit von 
der Muskelfaserlänge angenommen werden muss, lässt sich die Muskelfasersemilänge für 
jeden Gelenkwinkel nach 
L = CV·∆t (10-1) 
berechnen. Hierzu müssen CV und ∆t der selben motorischen Einheit möglichst präzise 
bestimmt werden. 
 
Der in die Berechnung der Erregungsdauer eingehende Zeitpunkt des Auslaufens der 
Erregung am Faserende lässt sich aus dem Zeitpunkt des Auftretens der Faserendpotentiale 
bestimmen. Da die verschiedenen räumlichen Filter die Faserendpotentiale in unterschied-
lichem Maße unterdrücken (Kapitel 9), werden hierfür monopolare Signale benötigt. Mono-
polare Potentiale mit einem ausreichendem Signal-zu-Rausch-Verhältnis lassen sich mittels 
getriggerter Mittelung aus den HSR-EMG Signalen extrahieren, vgl. [Disselhorst-Klug 1999].  
 
Getriggerte Mittelung zur Extraktion monopolarer Potentiale  
In monopolar abgeleiteten Signalen kommt es aufgrund der geringen räumlichen Selektivität 
zur Überlagerung der Potentiale einer Vielzahl motorischer Einheiten. Eine direkte Extraktion 
einzelner Potentiale motorischer Einheiten aus den monopolaren Signalen ist daher nicht 
möglich. Sowohl die überlagerten Aktivitäten anderer motorischer Einheiten als auch 
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Rauschen sind relativ zu den Potentialen der zu beurteilenden Einheit stochastisch verteilt. Im 
Fall stochastischer Störungen kann die Signalqualität im EMG verbessert werden, indem über 
kurze Signalabschnitte gemittelt wird ([Gydikov, 1981], [Lang, 1971], [Masuda, 1991], 
[Monster, 1980], [Roeleveld, 1997a]). Die durch die Mittelung erreichte Verbesserung des 
Signal-zu-Störsignalverhältnisses S/N ist dabei von der Anzahl n der gemittelten 
Signalabschnitte abhängig mit  
S/N ~ n . (10-2) 
 
Ein solches Verfahren ist für das HSR-EMG in [Disselhorst-Klug 1999] beschrieben. Dabei 
werden NDD-gefilterte Signale aufgrund ihrer hohen räumlichen Selektivität zur Bestimmung 
der Zeitpunkte des Auftretens der Erregung einer motorischen Einheit (Dekomposition) 
genutzt. Anschließend werden kurze, um diese Zeitpunkte zentrierte Abschnitte der 
monopolaren Signale gebildet und zeitlich gemittelt (Bild 10.1). Um eine ausreichende 
Signalqualität der monopolaren Potentiale zu erreichen, muss erfahrungsgemäß über 40 bis 
100 Feuerungen einer motorischen Einheit gemittelt werden. Die mindestens erforderliche 
Anzahl hängt hierbei von der Signalqualität der Messung und der zugrundeliegenden 
Muskelaktivität, d.h. der Anzahl überlagerter Potentiale im monopolaren Signal, ab. 
Monopolares Potential
Monopolares Signal       
Trigger
NDD gefiltertes Signal 
Mittelung
 
Bild 10.1 Prinzip der getriggerten Mittelung. Um monopolare Potentiale einer motorischen 
Einheit zu erhalten, werden kurze Signalabschnitte über die Zeitpunkte  der Feuerungen dieser Einheit 
gemittelt. Diese Zeitpunkte können aus den räumlich selektiveren NDD gefilterten Signalen bestimmt 
werden. 
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Bestimmung der Erregungsdauer 
Die Erregungsdauer ergibt sich aus der Zeitdifferenz zwischen der Erregungsentstehung an 
der motorischen Endplatte und dem Auslaufen der Erregung am Faserende. Der Zeitpunkt des 
Anfangs der Erregung der Muskelfasern lässt sich aus der steigenden Flanke der Hauptpeaks 
von Potentialen, die über der Innervationszone gemessen wurden, bestimmen (Bild 10.2). 
NDD gefilterte Signale weisen kürzere Peaks mit steileren Flanken auf als bei Verwen-dung 
anderer Filter oder monopolarer Signale erreicht werden.  Zur Bestimmung des Anfangs der 
Erregungsausbreitung werden daher die gemittelten monopolaren Potentiale NDD-gefiltert. 
2mV
10ms
 
Bild 10.2 Bestimmung des Zeitpunkts des Anfangs der Erregung einer motorischen Einheit an 
der motorischen Endplatte aus (gemittelten) NDD-gefilterten Potentialen. Die Signale von 7 parallel 
zur Muskelfaser angeordneten Elektroden sind überlagert dargestellt.  
 
Die Bestimmung des Zeitpunkts des Erregungsabbaus am Faserende erfolgt mit Hilfe 
monopolarer Potentiale. Das Auslaufen des Aktionspotentials am Faserende spiegelt sich im 
monopolar abgeleiteten Potential im Beginn der fallenden Flanke des Faserendpotentials 
wieder ([Dimitrova, 1991]). Da sich dieser Punkt jedoch nur sehr ungenau bestimmen lässt, 
wird stattdessen der negative Peak des Faserendpotentials zur Bestimmung der 
Erregungsdauer herangezogen (Bild 10.3). 
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Bild 10.3 Bestimmung des Zeitpunkts des Auslaufens der Erregung einer motorischen Einheit 
am Faserende aus ihrem gemittelten monopolaren Potential. Die Signale von 9 parallel zur Muskel-
faser angeordneten Elektroden sind überlagert dargestellt.  
 
Bestimmung der Leitgeschwindigkeit 
Die Bestimmung der Leitgeschwindigkeit erfolgt am Sichersten aus NDD gefilterten 
Signalen, die in der Mitte zwischen  Innervationszone und Faserende gemessen werden (siehe 
Kapitel 3.5.3 und 9.3). Da zur Bestimmung der Muskelfasersemilänge HSR-EMG Signale 
zeitgleich über der Innervationszone und der Mitte der Semilänge der Fasern gemessen 
werden müssen, eignen sich hierfür Elektrodenarrays, die mindestens eine Semilänge der 
Muskelfasern überdecken, besonders gut. Diese können so ausgerichtet werden, dass sowohl 
Innervationszone als auch Fasermitte bei allen Gelenkstellungen von Elektroden überdeckt 
werden (Bild 10.4). Die Ergebnisse einer experimentellen Studie zur Bestimmung der 
Muskelsemilänge aus HSR-EMG Signalen werden in Kapitel 11.1 vorgestellt. 
Kapitel 10: Bestimmung der Muskelfaser(semi)länge 
97 
 
monopolar
NDD
Elektrodenpositionen
1 2 3 4 5 6 7
1 2 30 4 5 6 7 8
1m
V
25 ms
1 2 30 4 5 6 7 8
Muskelfaser
IZ
 
Bild 10.4 Monopolare (oben) und NDD-gefilterte (unten) Signale in Abhängigkeit von der 
Elektrodenposition in Bezug auf die Muskelfasern (mitte). Messung am Bizeps brachii bei 90° 
Beugung im Ellenbogen. Zur Bestimmung des Beginns der Erregungsausbreitung eignen sich die 
NDD gefilterten Kanäle 1 und 2, die oberhalb der Innervationszone (IZ) gemessen wurden, zur 
Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit die NDD-gefilterten Kanäle 4 und 5. 
 
 
Kapitel 11: Beispiele für Messungen 
98 
 
11. Beispiele für Messungen bei variabler Muskellänge und 
Ermüdungsmessungen 
 
Mögliche Anwendungen des HSR-EMG unter dynamischen Bedingungen und bei Langzeit-
messungen werden im Folgenden anhand von drei Studien vorgestellt. In dem Design der 
Studien finden sowohl die entwickelte Hardware als auch die Ergebnisse der experimentellen 
Untersuchung sowie der Simulation Verwendung.  
Die erste Studie befasst sich mit der Messung von Änderungen der Muskelfaserlänge in 
Abhängigkeit von der Gelenkstellung und dient damit gleichzeitig zur Validierung der in 
Kapitel 10 vorgestellten Methode.  
Die beiden weiteren Studien befassen sich mit der Verwendung der Muskelleit-
geschwindigkeit als Indikator zur Erfassung der Muskelermüdung am Beispiel der 
Untersuchung von Muskelschmerzen: 
In der zweiten Studie werden die elektrophysiologischen Anzeichen von Ermüdung in 
Probanden mit und ohne chronische Schmerzen im Schulternackenbereich verglichen. In 
dieser Studie wird der Einsatz des HSR-EMG unter isometrischer Kontraktion eines Muskels 
bis zur Ausdauergrenze vorgestellt. Als Indikator der Muskelermüdung wurde die mittlere 
Leitgeschwindigkeit aller in einem Zeitintervall aktiver motorischer Einheiten bestimmt.  
Das Thema der dritten Studie ist der Einfluss von experimentellem Muskelschmerz auf das 
muskulären Zusammenspiel bei Ermüdung. Als Indikator für die lokale Muskelermüdung 
wurde die Änderung der Leitgeschwindigkeit innerhalb einzelner durchgehend aktiver 
motorischer Einheiten über die Kontraktionszeit verfolgt. 
 
11.1. Bestimmung der Muskelfasersemilänge in Abhängigkeit vom 
Gelenkwinkel  
Die hier vorgestellte Messreihe verwendet das in Kapitel 10 vorgestellte Verfahren zur 
Bestimmung der Muskelfasersemilänge aus HSR-EMG Signalen. Ziel war die Untersuchung 
des Zusammenhangs von Änderungen im Ellenbogenwinkel und Muskelfaserverkürzung des 
M. bizeps brachii. Erregungsdauer, Leitgeschwindigkeit und Muskelfasersemilänge wurden 
aus isometrischen Kontraktionen unter verschiedenen Gelenkwinkeln  bestimmt. 
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11.1.1  Verfahren und verwendete Anordnung 
 
Datenerfassung 
Zur Erfassung der HSR-EMG-Signale wurde ein flexibles 32 Kanal HSR-EMG-Array 
verwendet. Die Elektroden waren in 4 parallelen Reihen mit je 7, 9, 9 und 7 Elektroden 
angeordnet (Bild 11.11).  
 
Bild 11.11 Fotographie des verwendeten 32 Kanal HSR-EMG. Der Zwischenelektrodenabstand 
beträgt 5 mm. 
 
Hieraus lassen sich 14 NDD-gefilterte Signale bilden. Der Zwischenelektrodenabstand betrug 
5 mm. Dieses Elektrodenarray ermöglicht es einerseits die Innervationszone zu überdecken, 
und andererseits dabei eine ausreichende Anzahl von Elektroden in der Mitte zwischen 
Innervationszone und Faserende zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit platzieren zu 
können. Die Potentiale wurden monopolar abgeleitet, und nach einer Vorverstärkerstufe 
(Faktor 10) nochmals um den Faktor 100 verstärkt, bandpassgefiltert (1,5 bis 500 Hz) und mit 
einer Abtastrate von 4 kHz monopolar aufgezeichnet. 
 
Bestimmung von Erregungsdauer, Leitgeschwindigkeit und Semifaserlänge 
Da die propagierenden Signalanteile in den NDD gefilterten Signalen kürzer als in 
monopolaren Signalen sind, wurden NDD gefilterte Potentiale zur Bestimmung des 
Zeitpunkts der Erregungsbildung an der motorischen Endplatte benutzt (siehe Kapitel 10). 
Der Zeitpunkt des Auslaufens der Muskelfasererregung am Muskelsehnenübergang wurde aus 
den monopolaren Daten bestimmt. Die Erregungsdauer ergibt sich aus der Differenz dieser 
beiden Zeitpunkte. Die Veränderung in der Potentialform der Aktivitäten einer motorischen 
Einheit mit einer Längenänderung des Muskels werden exemplarisch für einen Probanden in 
Bild 11.12 gezeigt.  
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Bild 11.12 Monopolare Potentiale einer motorischen Einheit, gemessen am M. bizeps brachii bei 
verschiedenen Gelenkwinkeln (180° entspricht einer vollständigen Streckung). Die Potentiale sind 
entsprechend der aus den NDD gefilterten Daten bestimmten Zeitpunkte des Beginns der 
Erregungsausbreitung ausgerichtet (vertikale Linie). Der Zeitpunkt des Auslaufens der Erregung am 
Faserende wird durch das Auftreten der Faserendpotentiale markiert (rechte Linie). Die 
Erregungsdauer nimmt mit zunehmender Ellenbogenstreckung zu. 
 
Die Muskelleitgeschwindigkeit wurde aus der zeitlichen Verzögerung der Peakmaxima in 
benachbarten Kanälen nach Interpolation der Maxima bestimmt (Kapitel 3.5.3). Dabei wurden 
nur solche parallel zur Muskelfaser angeordneten Kanäle berücksichtigt, deren Elektroden 
weder in der Nähe der Innervationszone noch in der Nähe des Faserendes lagen.  
Die Muskelfasersemilänge L ergibt sich aus dem Produkt von Erregungsdauer ∆t  und Leitge-
schwindigkeit CV mit L = ∆t ·CV. 
 
Da aufgrund unterschiedlicher Arm- und damit Muskellängen große interindividuelle 
Variationen in der Erregungsdauer zu erwarten sind, wurden die Messwerte zum Einen als 
Absolutwerte, zum Anderen aber auch normiert auf die Ergebnisse der jeweiligen 
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Probandenmessung bei 80° Ellenbogenwinkel ausgewertet. Für die statistische Auswertung 
der Messungen wurde ein „repeated measures“ ANOVA Design mit der unabhängigen 
Variablen Gelenkwinkel eingesetzt. Falls erforderlich, folgte ein post-hoc Student-Neuman-
Keuls Test. Signifikanz wurde bei p < 0,05 angenommen. 
 
Versuchsprotokoll 
Es wurden Messungen am M. bizeps brachii bei zehn gesunden Probanden, acht Männern und 
zwei Frauen im Alter von 20 bis 30 Jahren durchgeführt. Vor der Messung wurde die Haut 
mit abrasiver Paste behandelt. Während der Messungen saßen die Probanden auf einem Stuhl, 
so dass sie mit der Brust den Tisch vor ihnen berührten. Der Oberarm ruhte in 90° Flexion in 
der Saggittalebene auf der Tischoberfläche. Der Unterarm wurde unterhalb des Handgelenks 
in Suppinationsstellung in einer Schlaufe fixiert (Bild 11.13). An diese angeschlossen befand 
sich ein Kraftsensor (HBM-Wägezelle, Typ Z6FD1). Der Gelenkwinkel im Ellenbogen 
konnte durch die Länge der Schlaufe eingestellt werden. Die Probanden erhielten während der 
Messungen visuelles Feedback über die gemessene Kraft auf einem vor ihnen platzierten 
Monitor.  Der Gelenkwinkel wurde mit Hilfe eines am Ellenbogen fixierten Goniometers 
gemessen. 
 
Bild 11.13  Schematische Darstellung des experimentellen Aufbaus. Der Ellenbogenwinkel kann 
über die Länge der Schlaufe um das Handgelenk eingestellt werden. Das Elektrodenarray wurde über 
der distalen Innervationszone und dem distalen Anteil der Muskelfasern platziert. 
 
Das Elektrodenarray wurde so über der distalen Semilänge des Bizeps brachii platziert, etwa 2 
cm medial des Muskelbauchs. Dabei wurde darauf geachtet, das die distale Innervationszone 
bei allen Ellenbogenstellungen (von 80° bis 140°) überdeckt wurde. Das Array wurde parallel 
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zur Faserrichtung ausgerichtet. Kriterien für die exakte Ausrichtung waren konstante 
Signalformen und -amplituden entlang der Kanäle, die fern der Innervationszone in 
Faserrichtung angeordnet waren, und eine konstantes Amplitudenverhältnis zwischen den 
transversal zur Muskelfaser orientierten Kanalpaaren. 
Zu Beginn der Messung wurden bei einem Ellenbogenwinkel von 90° drei kurze (3 
Sekunden) Kontraktionen bei maximaler Kraft durchgeführt. Der höchste erreichte Wert der 
Kraft wurde als maximale willkürliche Kontraktionskraft angenommen. Das experimentelle 
Protokoll bestand aus einer Reihe von isometrischen Kontraktionen bei verschiedenen 
Gelenkwinkeln im Bereich von 80° bis 140°, in Schritten von 20° (180° entspricht hierbei 
einer vollständigen Streckung im Ellenbogen). Dabei sollte ein Kraftniveau von 30% der 
maximalen Kraft über 10 Sekunden gehalten werden. Das Drehmoment bei einer Kontraktion 
hängt dabei von dem jeweiligen Gelenkwinkel ab. Das Ziel war es jedoch, über alle 
Gelenkwinkel eine mäßig starke Kontraktionskraft sicherzustellen, um so günstige 
Bedingungen für eine Dekomposition zu haben. Ein Einfluss der insgesamt geringen 
Variationen in der Muskelkraft auf die Faserlänge kann im Vergleich zu der Längenänderung 
bei Beugung des Arms vernachlässigt werden. Zwischen zwei Kontraktionen wurden 
Ruhepausen von mindestens 2 Minuten eingehalten, um einer Muskelermüdung vorzubeugen.  
 
11.1.2  Ergebnisse 
Die HSR-EMG-Messungen zeigten eine signifikante Zunahme der Dauer der Erregungs-
weiterleitung (Zeitintervall zwischen Beginn der Erregungsausbreitung an der Innervations-
zone und seinem Auslaufen am Faserende) mit zunehmender Streckung im Ellenbogengelenk, 
d.h. mit zunehmender Muskellänge, p < 10-6 (Bild 11.14). Trotz großer interindividueller 
Unterschiede in der absolut gemessenen Erregungsdauer (ms) hat eine Normierung der 
Erregungsdauer auf die Messwerte bei 80° Beugung im Ellenbogengelenk zu keiner besseren 
Abgrenzung der Messwerte bei verschiedenen Gelenkwinkeln geführt (Bild 11.14). 
Es wurde kein statistisch signifikanter Zusammenhang zwischen Leitgeschwindigkeit und 
Gelenkwinkel gefunden (Bild 11.15). Die aus Leitgeschwindigkeit und Erregungsdauer 
berechnete Muskelfasersemilänge wird in Bild 11.16 dargestellt. Eine signifikante Zunahme 
der Muskelfasersemilänge (p < 0.001) mit zunehmender Ellenbogenstreckung wurde sowohl 
für die Absolutwerte, als auch für die normierten Werte gefunden. 
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Bild 11.14 Aus den HSR-EMG Daten bestimmte Erregungsdauer einer motorischen Einheit in 
Abhängigkeit vom Ellenbogenwinkel. Links: Absolutwerte (ms), rechts: Werte normiert auf die 
Erregungsdauer bei 80° Ellenbogenwinkel. 180° entspricht einer vollständigen Streckung. 
Fehlerbalken bei Maximal und Minimalwerten (ausschließlich Outlier), mittlere Linie: Median, : 
Bereich von 25-75% der Werte um den Median, *: Extrems, o: Outlier. Signifikante Unterschiede (p < 
0,05) zu den Messwerten bei 80° (#), 100° (##) und 120° (###) Ellenbogenbeugung sind 
eingezeichnet.  
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Bild 11.15 Gemessene Leitgeschwindigkeit der motorischen Einheiten in Abhängigkeit vom 
Ellenbogenwinkel. 180° entspricht dabei einer vollständigen Streckung. Fehlerbalken bei Maximal 
und Minimalwerten (ausschließlich Outlier), mittlere Linie: Median, : Bereich von 25-75% der 
Werte um den Median, o: Outlier.  
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Bild 11.16 Aus Erregungsdauer und Leitgeschwindigkeit berechnete Muskelfasersemilänge in 
Abhängigkeit vom Gelenkwinkel. 180° entspricht dabei einer vollen Streckung im Ellenbogen. Links: 
Absolutwerte, rechts: Werte normiert auf die Muskelfasersemilänge bei 80° Ellenbogenbeugung. 
Fehlerbalken bei Maximal und Minimalwerten (ausschließlich Outlier), mittlere Linie: Median, : 
Bereich von 25-75% der Werte um den Median, o: Outlier. Signifikante Unterschiede (p < 0,05) zu 
den Messwerten bei 80° (#) und 100° (##) Ellenbogenbeugung sind eingezeichnet.  
 
11.1.3 Diskussion 
In der hier vorgestellten Messreihe wurde das in Kapitel 10 beschriebene Verfahren zur 
Bestimmung der Muskelfasersemilänge eingesetzt, um damit die Änderung der 
Muskelfaserlänge des M. bizeps brachii bei Ellenbogenbeugung zu bestimmen. Die Qualität 
der gemittelten monopolaren Daten war ausreichend, um die terminale Phase und damit den 
Zeitpunkt des Auslaufens der Erregung am Faserende identifizieren zu können  (Bild 11.12). 
Bereits existierende Verfahren zur Bestimmung der Muskelfaserlänge aus EMG Signalen 
nutzen isometrische Kontraktionen bei extrem schwachen Kraftniveaus, oder bei elektrischer 
Stimulation des Muskels ([Brown, 1996], [Gydikov, 1973]) (siehe auch Kapitel 10). Die hier 
verwendete Methode hat im Vergleich zu diesen Verfahren den Vorteil, das sie auch bei 
willkürlichen Kontraktionen und bei höheren Kraftniveaus eingesetzt werden kann. 
 
In früheren elektrophysiologischen Studien am M. bizeps brachii zur Änderung der 
Muskelfaserlänge und der Leitgeschwindigkeit in Abhängigkeit vom Ellenbogenwinkel  
wurden Gelenkstellungen im Bereich von 90° bis 150° untersucht ([Brown, 1996], [Kossev, 
1992], [Sakamoto, 1997]).  Die in der hier vorgestellten Studie bei diesen Gelenkstellungen 
Kapitel 11: Beispiele für Messungen 
105 
 
gemessenen Änderungen stimmen gut mit den Ergebnissen der früheren Studien überein 
(Tabelle 11.11)  
 Winkelbereich (°) Längenänderung (%) 
gemessen 80 - 140 45 
[Braun, 1996] 90 - 150 45 
[Kossev, 1992] 90 - 140 40 
[Sakamoto, 1997] 90 - 160 30 
Tabelle 11.11 Vergleich der gemessenen Muskelfaserlängenänderung mit früheren Studien. 
 
Die Nichtlinearität der Faser(semi)länge als Funktion des Gelenkwinkel entspricht den 
Vorhersagen, die sich aus einem (vereinfachtem) mechanischen Modell des Systems aus 
Ober- und Unterarmknochen und Muskel ergeben (Bild 11.17).  
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Bild 11.17 Einfaches mechanisches Modell des Systems Ober-, Unterarm und M. bizeps brachii. 
Bei fixiertem Schultergelenk ergibt sich die Muskellänge LM im Bereich mittlerer Gelenkwinkel aus 
der Länge Ellenbogenachse-Muskelansatz an der Schulter projiziert auf Oberarmachse (L1), der Länge 
Ellenbogenachse- Muskelansatz am Unterarm (L2) und dem Gelenkwinkel α (links). h: Abweichung 
des Muskelansatzes von der Oberarmachse. 
 
Unter der Annahme, dass sich der obere Muskelansatz des M. biceps brachii auf der 
Oberarmachse befindet, lässt sich die Muskellänge LM abschätzen zu  
LM = L1 - L2 cos(α) (11.1-1) 
mit  L1  Länge Ellenbogenachse- Muskelansatz an der Schulter (projiziert auf die  
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  Oberarmachse)  
L2 Länge Ellenbogenachse- Muskelansatz am Unterarm 
α Winkel zwischen Ober- und Unterarmachse. 
 
Nimmt man eine Abweichung des Ansatzpunktes an der Schulter von der Oberarmachse 
hinzu, verschiebt sich der Bereich der maximalen Steigung der Muskellänge hin zu höheren 
Winkeln (Bild 17.18):  
LM = L0 - L2 cos(α-β) (11.1-2) 
mit  L0  Länge Ellenbogenachse- Muskelansatz an der Schulter  
β Winkel zwischen Oberarmachse und der Verbindungslinie Ellenbogenachse- 
Muskelansatz an der Schulter 
h  =  0 ,0  L 1
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Bild 11.17 Zusammenhang zwischen Muskellänge LM und dem Gelenkwinkel α. h: Abweichung 
des Muskelansatzes von der Oberarmachse,  L1: Länge der Ellenbogenachse-Muskelansatz an der 
Schulter projiziert auf Oberarmachse, L2: Länge Ellenbogenachse-Muskelansatz am Unterarm.  
 
Unter Vernachlässigung einer Dehnung der Sehnen kann angenommen werden, dass sich die 
Länge der Muskelfasern proportional zur Muskellänge ändert. 
Die gemessene Muskelleitgeschwindigkeit zeigte keine signifikante Änderung mit der 
Muskelfaserlänge. Die Änderungen in der berechneten Muskelfasersemilänge wurden 
maßgeblich durch Änderungen in der Erregungsdauer bestimmt. Durch die Einbeziehung der 
Leitgeschwingkeit kann einerseits ein Einfluss möglicher Änderungen dieser Größe, etwa in 
Folge lokaler Muskelermüdung, auf die Erregungsdauer ausgeglichen werden, andererseits 
gehen Messfehler bei der Bestimmung der Leitgeschwindigkeit in die berechnete 
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Muskellänge mit ein. Folglich kann es zur Bestimmung einer relativen Änderung in der 
Faserlänge bei kurzen Messzeiten ausreichend sein, die Erregungsdauer zu betrachten. Soll 
dagegen die absolute Länge der Muskelfasern bestimmt werden, ist die Bestimmung der 
Leitgeschwindigkeit unerlässlich. 
 
Die Messungen am M. bizeps brachii unter isometrischen Kontraktionen bei verschiedenen 
Ellenbogenwinkeln haben gezeigt, das die in Kapitel 10 vorgestellte Methode zur 
Bestimmung der Muskelfaserlänge aus HSR-EMG-Signalen unter willkürlichen Kontrak-
tionen eingesetzt werden kann. Hierbei wurde eine winkelabhängige Änderung der 
berechneten Muskelfasersemilänge maßgeblich durch die Änderung der Erregungsdauer 
bestimmt. Es konnte keine Winkelabhängigkeit in der Muskelleitgeschwindigkeit beobachtet 
werden. Folglich kann für die Untersuchung relativer Änderungen in der Muskellänge eine 
Bestimmung der Erregungsdauer ausreichend sein.  
 
11.2. Änderung der Muskelleitgeschwindigkeit unter Ermüdung in 
Probanden mit arbeitsbedingtem chronischem Muskelschmerz 
Ermüdung motorischer Einheiten und eine durchgängige Aktivität von Einheiten mit einer 
niedrigen Rekrutierungsschwelle werden als Ursachen einer Muskelüberlastung und der 
Entstehung von Muskelschmerz diskutiert. Nach der Cinderella-Hypothese ([Hägg, 1991]) 
sind motorische Einheiten mit niedrigen Rekrutierungsschwellen gefährdet durch eine 
permanente Aktivierung, die zu einer Überlastung der beteiligten Fasern führen kann. Auf 
lange Sicht kann es dadurch zu einer irreversiblen Schädigung der betroffenen Einheiten 
kommen. In diesem Zusammenhang ergibt sich die Frage, ob sich als Folge des Verlustes von 
einzelnen Fasern oder ganzen motorischen Einheiten mit einer geringen Rekrutierungs-
schwelle das Ermüdungsverhalten betroffener Muskeln ändert.  
Eine langanhaltende statische oder repetitive Belastung der Nacken und Schultermuskeln, 
insbesondere des M. trapezius, ist für eine Vielzahl von Berufen typisch. Feldstudien haben 
ergeben, das arbeitsbedingte Beschwerden im oberen Trapezius mit einem hohen statischen 
Aktivitätslevel des Muskels einhergehen ([Finsen, 1998], [Lundberg, 1990], [Veiersted, 
1990]). Für den M. trapezius konnte unter statischen Kontraktionen gezeigt werden, dass 
einzelne motorische Einheiten über lange Zeit aktiv sind ohne zwischendurch abzuschalten 
([Thorn, 2002]). Auch sind die selben motorischen Einheiten über einen weiten Bereich von 
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Armbewegungen aktiv ([Kadefors, 1990]). Öberg et al. ([Öberg, 1992]) fanden in einer Studie 
an Patienten mit einseitiger Myalgie eine verringerte Änderung im Frequenzspektrum des 
konventionellen Oberflächen-EMG in der betroffenen Seite. Die Interpretation von 
Änderungen im Frequensspektrum ist bei Kontraktionen mit geringen Kraftniveaus jedoch 
schwierig, da sowohl eine Änderung der Leitgeschwindigkeit als auch die Rekrutierung 
zusätzlicher Einheiten das Frequenzspektrum beeinflussen ([Hägg, 1997]). 
Ziel der hier vorgestellten Studie ist die Untersuchung der Frage, ob die Entwicklung von 
Muskelermüdung in Probanden mit chronischem Muskelschmerz im Vergleich zu gesunden 
Probanden verändert ist. Muskelermüdung wurde dabei über Änderungen in der Leit-
geschwindigkeit der aktiven motorischen Einheiten erfasst ([Schulte, 2004c]). Hierzu wurde 
die mittlere Leitgeschwindigkeit des Pools aller aktiver motorischer Einheiten bestimmt. In 
diesen Wert gehen Änderungen der Leitgeschwindigkeit innerhalb einzelner Einheiten 
genauso ein wie Folgen einer Umrekrutierung. Dieser Parameter hat den Vorteil, dass er auch 
bei Messungen, in denen die einzelnen Einheiten nicht über die gesamte Messdauer verfolgt 
werden können, z.B. als Folge einer starken Umrekrutierung, verwendet werden kann. Im 
Vergleich zur globalen Leitgeschwindigkeit ist er jedoch unempfindlicher gegenüber 
Störsignalen, da nur Potentiale mit einem guten Signal-zu-Störsignalverhältnis bei der 
Berechnung dieses Wertes berücksichtigt werden. Messungen an Frauen mit arbeitsbedingten 
chronischen Muskelschmerzen im oberen M. trapezius, hier Sekretärinnen, wurden mit 
Messungen an einer gesunden Kontrollgruppe verglichen. Das experimentelle Protokoll 
bestand aus einer isometrischen Kontraktion des M. trapezius bis zur Ausdauergrenze. 
 
11.2.1  Methoden 
Signalerfassung 
Das flexible HSR-EMG Array mit 16 Pinelektroden und einem Zwischenelektrodenabstand 
von 10 mm wurde zur nicht invasiven Erfassung der Aktivitäten motorischer Einheiten 
verwendet. Zu Array und Verstärkerkette siehe Kapitel 6 und Kapitel 3.5.1. Die Leit-
geschwindigkeit wurde aus NDD-gefilterten Signalen aus der zeitlichen Verzögerung der 
Signale in parallel zur Muskelfaser angeordneten Kanälen nach Interpolation des Peakmaxi-
mums bestimmt (siehe Kapitel 3.5.3).  
 
Versuchsprotokoll 
Die Haut wurde zunächst mit abrasiver Paste behandelt. Anschließend wurde das 
Elektrodenarray über dem oberen Trapezius, mittig zwischen distaler Innervationszone und 
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Faserende befestigt: Die Probanden wurden aufgefordert, sich aufrecht hinzustellen, den Arm 
der dominanten Seite (in allen Fällen rechts) in der Frontalebene 90° abduziert, die Hand in 
Neutralstellung (Bild 6.3). In dieser Position wurde zunächst mit dem Array die Muskel-
aktivität räumlich abgetastet, um eine korrekte Elektrodenplatzierung zu gewährleisten. Das 
Array wurde entlang der Linie zwischen Fortsatz  des 7. Halswirbels und Akromion in 
Faserrichtung ausgerichtet ([Hermens 1997]). Nach Befestigung des Arrays saßen die 
Probanden 5 Minuten auf einem Stuhl, wobei beide Arme im Schoß ruhten, um einer 
Ermüdung des M. trapezius vor der eigentlichen Messung entgegenzuwirken. 
Anschließend wurden die Probanden aufgefordert, sich aufrecht hinzustellen, den rechten 
Arm 90° in der Frontalebene abduziert, und diese Haltung so lange wie möglich 
beizubehalten. Die korrekte Position der Probanden wurde vom Untersucher überwacht und 
falls nötig korrigiert. Die HSR-EMG Signale wurden in Abständen von 30 Sekunden für eine 
Dauer von jeweils 10 Sekunden aufgezeichnet. Die Messung begann in dem Moment, in dem 
die Probanden den Arm gehoben haben und endete, wenn diese Position nicht länger 
beibehalten werden konnte (maximale Ausdauerzeit). 
 
Probanden 
Insgesamt nahmen 16 Frauen an der Studie teil, 8 Sekretärinnen im Alter von 29 bis 49 Jahren 
(im Mittel 40,3 Jahre) mit beidseitigem chronischem Muskelschmerz im Schulter-
Nackenbereich und 8 gesunde Hochschulangestellte (24 bis 34 Jahre, mittleres Alter: 28,2 
Jahre), die hauptsächlich am Computer arbeiten. Einschlusskriterien für die 
Sekretärinnengruppe waren 1) eine selbstberichtete Vorgeschichte von chronischem Schmerz 
in der Schulter-Nackenregion, gefolgt von 2) einer klinischen Untersuchen bestehend aus der 
Untersuchung der freien Beweglichkeit der oberen Wirbelsäule nach der Neutral-Null-
Methode und Test der Triggerpunkte des Trapezius und Rhomboideus. Chronischer 
Muskelschmerz in der Schulter-Nackenregion wurde analog zur Definition im Bereich des 
unteren Rückens ([Spitzer, 1987]) definiert. Erkrankungen der Wirbelsäule wurden für beide 
Probandengruppen ausgeschlossen. In der Vergangenheit, aber nicht zum Zeitpunkt der 
Messungen, befanden sich alle Mitglieder der Sekretärinnengruppe aufgrund ihrer 
Beschwerden bereits in medizinischer Behandlung. Die Trapeziustriggerpunkte waren bei 
allen Sekretärinnen schmerzhaft. Als zusätzliches Einschlusskriterium für die 
Sekretärinnengruppe wurde eine Mindestzeit der Beschäftigung in ihrem Beruf von 10 Jahren 
gefordert (10 bis 31 Jahre, im Mittel 19,7 Jahre). Keine der gesunden Probandinnen 
berichteten von Schmerzen im Schulter-Nackenbereich innerhalb der letzten 6 Monate.  
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Datenanalyse  
Die Dekomposition erfolgte mit dem in Kapitel 7 vorgestellten Dekompositionsprogramm. 
Bei der Bestimmung der Muskelleitgeschwindigkeit wurden nur Einheiten mit mehr als zehn 
Feuerungen berücksichtigt. Die Potentiale jeder Einheit wurden innerhalb einer 10-Sekunden- 
Messung gemittelt. Die Leitgeschwindigkeit der einzelnen motorischen Einheiten wurde für 
die gemittelten Potentiale nach Interpolation der Peakmaxima über die zeitliche Verzögerung 
der Peakmaxima der NDD gefilterten Potentiale in zwei benachbarten Kanälen (siehe Kapitel 
3.5.3) bestimmt, da diese Methode am Wenigsten durch die Faserlänge beeinflusst wird. 
Wenn die Signale mittig zwischen Innervationszone und Faserende aufgezeichnet werden, 
sind die berechneten Werte der Leitgeschwindigkeit über die verschiedenen Kombinationen 
von parallel zur Faser ausgerichteten Kanälen konstant. Diese Tatsache wurde genutzt, um 
Potentiale, die mit hohem Rauschen belastet sind, auszusortieren: Es wurden nur solche 
Potentiale berücksichtigt, bei denen der Varianzkoeffizient der Leitgeschwindigkeit 
(Standardabweichung durch Mittelwert) über die verschiedenen Kanalkombinationen kleiner 
20% war. Für jeden Probanden wurden die innerhalb einer 10-Sekunden Messung bestimmten 
Leitgeschwindigkeitswerte der verschiedenen motorischen Einheiten zu einer mittleren 
Leitgeschwindigkeit aller aktiven Einheiten zusammengefasst, CVpool, siehe auch Bild 11.21. 
Der so berechnete Wert ist von der Feuerrate der aktiven Einheiten unabhängig. Um die 
Änderung in CVpool als Funktion der absoluten Zeit (Minuten) in einem Parameter 
zusammenzufassen, der zwischen den Probanden vergleichbar ist, wurde die Steigung von 
CVpool mittels Regression bestimmt. Hierzu wurde ein linearer Ansatz (CVpool (t) = a*t + 
CVpool (0); a = Steigung der Geraden durch CV(t)) gewählt ([Farina, 2002a]). 
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Bild 11.21 Bestimmung der mittleren Leitgeschwindigkeit (CVpool) aller aktiven motorischen 
Einheiten (MU) einer 10-Sekunden Messung. Die Messungen werden in einem ersten Schritt 
dekomponiert und die mittlere Potentialform der einzelnen motorischen Einheiten bestimmt. Die 
gemittelten Potentiale werden zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit der motorischen Einheiten 
(CVMU) verwendet. Schließlich wird über die so ermittelten Leitgeschwindigkeiten gemittelt (CVpool).  
 
Als Maß für die Motorkontrolle wurde die Anzahl der Feuerungen aller motorischer Einheiten 
pro Zeitintervall (siehe Kapitel 3.5.3) erfasst. Änderungen in diesem Parameter spiegeln 
Änderungen in Rekrutierung und Feuerrate wieder. Als Aktivitäten wurden alle Potential-
anteile, die von zwei Nulldurchgängen begrenzt sind und deren Amplitude mindestens 3 mal 
größer als ihr Root-Mean-Square-Wert ist, gezählt. Dies entspricht der in der 
Segmentationsphase der Dekomposition genutzten Definition eines Peaks (Kapitel 7.1).  
 
Statistik 
Alle Daten wurden als Funktion der Zeit, normiert auf die Messdauer, ausgewertet. Dabei 
entspricht 0% Messdauer dem Beginn der Kontraktion und 100% Messdauer dem Erreichen 
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der Ausdauergrenze. Für jeden Probanden wurden die Leitgeschwindigkeit der erkannten 
motorischen Einheiten, bzw. die Anzahl der Aktivitäten pro Sekunde über fünf Intervalle, von 
0 bis 20%, 20 bis 40%, 40 bis 60%, 60 bis ausschließlich 100% und bei 100% Messdauer 
(letzte 10-Sekunden-Messung) gemittelt.  
Der Wilcoxon-Test wurde zum Vergleich zwischen den Gruppen (Sekretärinnen und 
Kontrolle) und innerhalb einer Gruppe (Vergleich der Intervalle) verwendet. Zum Erfassung 
möglicher altersbedingter Unterschiede zwischen den Probanden wurden die Probanden in 
zwei zusätzliche Gruppen, Probanden im Alter unter 30 Jahren und über 30 Jahren, eingeteilt. 
Die Messwerte wurden mit einem ANOVA Test verglichen. Signifikanz wurde bei p < 0,1 
angenommen. 
 
11.2.2 Ergebnisse 
Ausdauer 
Es wurde kein signifikanter Unterschied in der maximalen Ausdauer von Sekretärinnen (3 bis 
9 Minuten, Mittelwert 5 Minuten) und gesunden Probanden (3 bis 11 Minuten, Mittelwert 5,8 
Minuten) gefunden. Es wurden keine altersbedingte Abhängigkeit der Ausdauer festgestellt. 
 
Muskelleitgeschwindigkeit 
Innerhalb der Sekretärinnengruppe wurden keine zeitabhängigen Änderungen in CVpool 
gefunden (Bild11.22). Innerhalb der Kontrollgruppe ergab sich eine signifikant (p < 0,01) 
erniedrigte CVpool bei 100% Messdauer im Vergleich zu den Intervallen 20 bis 40% und 60 
bis 80% Messdauer. Die in der linearen Regression ermittelte Änderung in CVpool (Steigung) 
zeigte in der Sekretärinnengruppe Werte um 0, während in der Kontrollgruppe vorwiegend 
negative Steigungen beobachtet wurden. Diese Unterschiede waren nicht signifikant. Es 
wurde keine Altersabhängigkeit in CVpool beobachtet. 
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Bild 11.22 Muskelleitgeschwindigkeit gemittelt über die einzelnen motorischen Einheiten. Links 
oben: Sekretärinnengruppel rechts oben: Kontrollgruppe. Die Daten sind in Intervalle von je 20% der 
Messdauer eingeteilt. Das letzte Intervall (Max) enthält die in der letzen 10-Sekundenmessung 
ermittelten Leitgeschwindigkeiten. Unten: Ergebnis der linearen Regression (links: Steigung, rechts: 
Anfangswert CV(0)). Fehlerbalken bei Maximal und Minimalwerten (ausschließlich Outlier), mittlere 
Linie: Median, : Bereich von 25-75% der Werte um den Median, +: Outlier. 
 
Erregung motorischer Einheiten pro Sekunde 
In der Gruppe der Sekretärinnen nahm die Anzahl der Erregung motorischer Einheiten 
(„Aktivitäten“) in der letzten 10-Sekunden-Messung im Vergleich zu den Intervallen 20 bis 
40%, 40 bis 60% und 80 bis 100% Messdauer signifikant (p < 0,05) zu (Bild 11.23). Ein 
ähnliches Verhalten wurde in der Kontrollgruppe beobachtet mit signifikanten (p < 0,05) 
Unterschieden bei 100% Messdauer im Vergleich zu den Intervallen von 40 bis 60% und 60 
bis 80% Messdauer. Vergleich der beiden Gruppen zeigte keine signifikanten Unterschiede in 
der Anzahl der Aktivitäten. Es wurde keine Altersabhängigkeit in diesem Parameter 
gefunden. 
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Bild11.23 Anzahl der Aktivitäten motorischer Einheiten pro Sekunde. Links: Sekretärinnen, 
rechts: Kontrollgruppe. Die Daten sind in Intervallen von 20% Messdauer eingeteilt. Das letzte 
Intervall (Max) enthält die in der letzen 10-Sekunden-Messung ermittelten Werte. Fehlerbalken bei 
Maximal und Minimalwerten (ausschließlich Outlier), mittlere Linie: Median, : Bereich von 25-75% 
der Werte um den Median, +: Outlier. 
 
11.2.3 Diskussion 
Ziel der hier vorgestellten Studie war die Untersuchung des Ermüdungsverhaltens von 
Muskeln in Probanden mit chronischen Schmerzen im Schulter-Nackenbereich, hier 
Sekretärinnen. Die Muskelermüdung wurde auf Ebene der motorischen Einheiten über 
Änderungen in der mittleren Leitgeschwindigkeit der aktiven Einheiten, CVpool, erfasst.  
Das Ergebnis einer Abnahme in CVpool mit zunehmender Kontraktionszeit in Gesunden 
bestätigt frühere Studien zur globalen Leitgeschwindigkeit ([Merletti, 1990]) und zur 
Leitgeschwindigkeit einzelner motorischer Einheiten ([Farina, 2002]). Im Gegensatz hierzu 
wurde innerhalb der Sekretärinnengruppe keine Änderung der Leitgeschwindigkeit gefunden. 
In der hier vorgestellten Studie wurde die mittlere Muskelleitgeschwindigkeit über alle zu 
einem bestimmten Zeitpunkt aktiven motorischen Einheiten ermittelt. Dabei konnten nicht 
alle Einheiten über die gesamte Messdauer hinweg verfolgt werden. Mögliche Ursachen 
hierfür sind eine leichte Verschiebung der Elektrodenpositionen gegenüber dem Muskel, 
verursacht durch kleine Änderungn in der Armhaltung und Änderungen in der Rekrutierung. 
Eine ermüdungsbedingte Rekrutierung zusätzlicher motorischer Einheiten ist für verschiedene 
Muskeln nachgewiesen worden ([Enoka, 1989], [Jensen, 2000], [Maton, 1989], [Moritani, 
1986], [Olsen, 2001]). Auch im M. trapezius ist eine Rekrutierung neuer Einheiten beobachtet 
worden ([Thorn, 2002]). Nach den Size-Order-Prinzip ([Henneman, 1965]) sind diese 
zurekrutierten Einheiten größer als die bereits aktiven Einheiten. Die Fasern später rekru-
tierter Einheiten haben einen größeren Durchmesser, der mit einer höheren Leitgeschwindig-
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keit verbunden ist ([Gnatchev, 1992], [Masuda, 1991]). Des Weiteren sind diese Einheiten zu 
dem Zeitpunkt ihrer Rekrutierung noch nicht ermüdet. Folglich steht dem Effekt einer 
Abnahme der Leitgeschwindigkeit in den aktiven Einheiten eine stufenweise Rekrutierung 
neuer Einheiten mit höherer Leitgeschwindigkeit gegenüber. In der Folge kann eine 
ermüdungsbedingte Abnahme der Leitgeschwindigkeit in Kontraktionen mit moderatem 
Kraftniveau durch neuhinzukommende Einheiten ausgeglichen werden. Die in dieser Studie 
verwendete Kontraktion entspricht einem Kraftniveau von 10 bis 20% der willkürlichen 
Maximalkraft ([Mathiassen, 1990]). Die Beobachtung einer unveränderten CVpool in der 
Sekretärinnengruppe kann folglich durch eine erhöhte Rate an Neurekrutierung bedingt sein. 
Der Parameter „Aktivitäten pro Sekunde“ erlaubt Rückschlüsse über Änderungen in der 
Motorkontrolle. Sein Wert ergibt sich aus der Anzahl der rekrutierten motorischen Einheiten 
und ihren Feuerraten. Der signifikante Anstieg dieses Parameters in beiden Probandengruppen 
gegen Ende der Messdauer zeigt an, das es tatsächlich zu einer Zunahme in der Feuerrate 
und/oder zu einer Zurekrutierung frischer Einheiten gekommen ist. Ein signifikanter 
Unterschied in der Anzahl der Aktivitäten zwischen den beiden Gruppen konnte jedoch nicht 
gefunden werden.  
Die geringere Abnahme der Leitgeschwindigkeit unter Ermüdung in Sekretärinnen im 
Vergleich zu gesunden Probanden stimmt mit der Beobachtung einer verringerten Änderung 
im Frequenzspektrum des Oberflächen-EMG in der betroffenen Seite von Patienten mit 
unilateraler Trapeziusmyalgie ([Öberg, 1992]) überein. Im Gegensatz hierzu spiegeln sich die 
von Öberg et al. gemessenen  Unterschiede in der ermüdungsbedingten Veränderung der 
Signalamplitude des konventionellen Oberflächen-EMG nicht in einer Änderung im 
Parameter „Anzahl der Aktivitäten motorischer Einheiten“ wieder. Aufgrund seiner hohen 
räumlichen Selektivität hat die Methode des HSR-EMG insbesondere bei Verwendung des 
NDD-Filters nur ein geringes Detektionsvolumen. Im Fall einer inhomogenen Verteilung der 
Muskelfasertypen können die verschiedenen Methoden so zu unterschiedlichen Ergebnissen 
führen. 
 
Zusammenfassung 
Die Beobachtung einer geringeren Änderung in CVpool in Frauen mit arbeitsbedingten 
chronischen Schmerzen im Schulter-Nackenbereich deutet auf ein verändertes 
Ermüdungsverhalten in den betroffenen Muskeln hin. Dieses Ergebnis kann als Zeichen einer 
Änderung in der Motorkontrolle der schmerzhaften Muskeln interpretiert werden. Die 
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Messungen haben gezeigt, das die Methode des HSR-EMG geeignet ist, Unterschiede in der 
Muskelaktivität gesunder Probanden und Patienten mit arbeitsbedingten Schmerzen im 
Schulternacken-Bereich zu erfassen. Damit ist ein weites Anwendungsfeld des HSR-EMG im 
Bereich arbeitsphysiologischer Untersuchungen denkbar. 
 
11.3. Einfluss von experimentellem Muskelschmerz auf Muskelermüdung  
Experimenteller Muskelschmerz beeinflusst die Aktivität des schmerzhaften Muskels, aber 
auch die muskuläre Koordination ([Graven-Nielsen, 1997], [Ciubotariu, 2003]). In schmerz-
haften Muskeln wurde unter isometrischen Kontraktionen bei konstantem Kraftniveau eine 
Abnahme in der Feuerrate aktiver motorischer Einheiten nachgewiesen ([Sohn, 2000], 
[Farina, 2003]). Andere Studien haben gezeigt, dass es bei Muskelschmerz unter 
Kontraktionen mit maximaler Kraft zu einer Abnahme in der im Oberflächen-EMG 
gemessenen Aktivität im Vergleich zu schmerzfreien Kontrollbedingungen kommt ([Graven-
Nielsen, 1997], [Wang, 2000]). Eine Reduzierung der Ausdauer bei experimentellem Muskel-
schmerz wird in [Graven-Nielsen, 1997] und [Ciubotariu, 2003] beschrieben..  
Eine reduzierte Feuerrate in den motorischen Einheiten und eine Abnahme der globalen 
EMG-Aktivität bei konstantem Kraftniveau kann durch ein verändertes Zusammenspiel der 
Muskeln (muskuläre Koordination) bei Schmerz erklärt werden. Der Effekt von 
Schmerzempfinden auf den Motorneuronpool ist noch nicht abschließend geklärt. In der 
Literatur wird sowohl eine Excitation als auch eine Inhibition von Motoneuronen beschrieben 
([Anastasasijevic, 1987], [Hayward, 1988], [Kniffki, 1981], [Mense, 1991]). Eine Inhibition 
der Motorneurone agonistischer Muskeln bei einer gleichzeitigen Erregung der Motorneurone 
antagonistischer Muskeln wird im „Pain-Adaptation-Modell“ ([Lund, 1991]) beschrieben. 
Eine resultierende Einschränkung des Bewegungsumfangs kann zur Vermeidung einer 
weiteren Schädigung des Muskels beitragen. Ein alternatives Modell, das „Vicious-Circle-
Modell“ ([Johansson, 1991]) geht von einer erhöhten Aktivität des schmerzenden Muskels 
aus. Führt diese schmerzbedingte Steigerung der Muskelaktivität zu einer Verstärkung der 
Schmerzen, kann das zu einem Teufelskreis (vicious circle) führen. 
In verschiedenen Studien mit dynamischen Kontraktionen bei moderaten Kraftniveaus 
([Arendt-Nielsen, 1996], [Graven-Nielsen, 1997], [Madeleine, 1999], [Svensson, 1998]) 
wurde eine Änderung der Koordination entsprechend des Pain-Adaptation-Modells gefunden. 
Dem entgegen stehen eine Reihe von Untersuchungen unter isometrischen Bedingungen, bei 
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denen keinerlei schmerzinduzierten Änderungen in der EMG-Aktivität gefunden werden 
konnten ([Ashton-Miller, 1990], [Birch, 2000], [Graven-Nielsen, 1997]). 
Das Ausmaß der Muskelermüdung hängt in der Regel von dem Kraftniveau einer Kontraktion 
ab. Nimmt bei Schmerz die Aktivität eines Muskels ab, kann als Folge der verminderten 
aufgewendeten Kraft eine verringerte Muskelermüdung erwartet werden. In der hier 
vorgestellten Studie soll untersucht werden, inwieweit experimentell induzierter 
Muskelschmerz im M. bizeps brachii tatsächlich zu einer Änderung der Muskelermüdung 
führt. Als Index für periphere Anzeichen einer Ermüdung wurde die Leitgeschwindigkeit 
einzelner motorischer Einheiten bei konstanter Muskelkraft verfolgt. 
Informationen über eine Änderung im muskulären Koordinationsmuster können durch die 
zeitgleiche Messung der globalen elektrischen Aktivität des M. bizeps brachii und antagonis-
tischer Muskeln (Brachioradialis, Deltoideus und Trapezius) mittels konventionellen 
Oberflächen-EMG gewonnen werden ([Schulte, 2004]). Auf eine Beschreibung dieser 
Messungen wird hier verzichtet, da sie unabhängig von der Methode des HSR-EMG sind.  
 
11.3.1  Methode 
Protokoll 
Die Probanden nahmen an je zwei Messungen teil: eine Messung mit experimentell indu-
ziertem Muskelschmerz, provoziert durch Injektion einer hypertonen Kochsalzlösung in den 
M. bizeps brachii, und eine Kontrollmessung mit Injektion isotoner Kochsalzlösung in den 
selben Muskel. Die beiden Messungen erfolgten an unterschiedlichen Tagen mit einem 
zeitlichen Abstand von mindestens 3 Tagen (in der Regel mehr als 6 Tage). Die Reihenfolge 
der Injektionen wurde zufällig gewählt. Das Protokoll der Messungen bestand aus einer 
isometrischen Ellenbogenflexion bei 40% der maximalen Kraft (maximum voluntary 
contraction, MVC) bis zur Ausdauergrenze und einer Reihe von Referenz- und MCV 
Kontraktionen. Eine schematische Darstellung des Messprotokolls ist in Bild 11.31 zu sehen.  
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Bild 11.31 Schematische Darstellung des Versuchsprotokolls. MVCpre, MVCpost3, MVCpost8 
und MVCpost13 sind Kontraktionen bei maximaler Kraft vor und 3, 8 and 13 Minuten nach der 
Ausdauerkontraktion („fatiguing contraction“, FAT). Rpre, Rpost3, Rpost8 und Rpost13 sind 
Referenzkontraktionen vor und 3, 8 and 13 Minuten nach FAT. 
 
Die Probanden saßen auf einem Stuhl vor einem brusthohen Tisch, so dass die Brust die 
Tischplatte berührte. Der Oberarm ruhte unter 90° Flexion in der Schulter auf der 
Tischoberfläche (Bild 11.32). Ober- und Unterarm befanden sich dabei in der Saggittalebene.  
Der Unterarm wurde auf einer keilförmigen Unterlage bei 150° Ellenbogenwinkel 
positioniert, wobei 180° einer vollständigen Streckung des Ellenbogens entspricht. Die 
vertikale Kraftkomponente bei Bizepskontraktion wurde über einen Sensor (Center for 
Sensory-Motor Interaction, Aalborg University), der über ein nicht dehnbares Band mit dem 
Ellenbogengelenk verbunden war, gemessen. Die gemessenen Kraft wurde als visuelles 
Feedback für den Probanden auf einem Oszilloskop dargestellt.  
Injektionsstelle EMG-Elektroden
Brachioradialis
EMG-Elektroden
Biceps brachii
Elektrodenarray
EMG-Elektroden
Deltoideus
Verbindung zum
Kraftsensor
Probanden-
erde
 
Bild 11.32 Armposition des Probanden während einer Messung. Die Probanden saßen auf einem 
Stuhl, dem brusthohen Tisch zugewandt.   
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Zu Beginn einer Messung wurden die Probanden aufgefordert, 3 kurze (3 Sekunden) 
Kontraktionen des M. bizeps brachii bei maximaler Kraft im Abstand von 10 Sekunden 
durchzuführen. Die höchste erreichte Kraft wurde als MVCpre (maximum voluntary 
contraction vor der Ermüdungsmessung) angenommen. Nach einer Pause von 10 Minuten 
wurde eine isometrische Kontraktion des M. bizeps brachii bei 40% maximaler Kraft für eine 
Dauer von 10 Sekunden gehalten (Referenzkontraktion vor der Ermüdungsmessung, Rpre). 
Dem folgte eine weitere Pause von 15 Minuten. Dann wurde entweder isotone oder hypertone 
Kochsalzlösung injiziert, wie in Bild 11.32 gezeigt. Bei Erreichen des maximalen 
Schmerzniveaus, bzw. nach 30 Sekunden im Fall der Injektion isotoner Lösung, folgte eine 
isometrische Kontraktion bei 40% maximaler Kraft bis zur Ausdauergrenze des Probanden 
(fatigue contraction, FAT). Drei Minuten nach Ende der FAT wurde eine 10 Sekunden 
dauernde Referenzkontraktion bei 40% maximaler Kraft (Rpost3) unmittelbar gefolgt von 
einer 3 Sekunden dauernden Kontraktion bei maximaler Kraft (MVC3) durchgeführt. Die 
selbe Sequenz wurde 8 (Rpost8, MVC8) und 13 Minuten (Rpost13,MVC13) nach Abschluss 
der FAT wiederholt. 
 
Experimenteller Muskelschmerz 
Experimenteller Muskelschmerz wurde durch Injektion von 1 ml hypertoner (5.8%) 
Kochsalzlösung in den langen Kopf der M. bizeps brachii induziert ([Arendt-Nielsen, 1996], 
[Graven-Nielsen, 1997], [Madelaine, 1998], [Birch, 2000]). Die Injektion wurde über eine 
Pumpe (IVAC, Model 770) mit einer Injektionsgeschwindigkeit von 90 ml/h kontrolliert. Die 
Injektionsnadel wurde vor Beginn der Ausdauerkontraktion entfernt. In der Kontrollmessung 
erfolgte die Injektion von 1 ml isotoner (0.9%) Kochsalzlösung nach dem selben Protokoll. 
Die Schmerzintensität wurde von den Probanden kontinuierlich auf einer 10 cm visuellen 
Analogskala angegeben. Hierbei entsprechen 0 cm „kein Schmerz“ und 10 cm „maximal 
vorstellbarer Schmerz“. Die Schmerzbewertung wurde von einem Computer mit 200 Hz 
erfasst. Als Parameter zur Erfassung des induzierten Muskelschmerzes wurden die Fläche 
unter der aufgezeichneten Kurve und ihr Maximalwert bestimmt. 
 
Probanden 
Fünfzehn gesunde Freiwillige, 13 Männer und 2 Frauen im Alter 22 bis 36 Jahren 
(Durchschnitt: 25 Jahre) von nahmen an der Studie teil. Die Studie wurde vom lokalen 
Ethikkomitee (Aalborg) genehmigt. 
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Datenaufnahme 
Ein flexibles Elektrodenarray mit 16 Elektroden und 5 mm Zwischenelektrodenabstand wurde 
über dem kurzen Kopf des M. bizeps brachii platziert. Zuvor wurde die Haut mit einer 
abrasiven Creme (Zusammensetzung siehe Kapitel 6.2) behandelt. Das Elektrodenarray wurde 
in der Mitte zwischen der distalen Innervationszone und dem distalem Faserende platziert, 
etwa 2 cm medial vom Muskelbauch. Die Ausrichtung der Elektrodenreihen parallel zur 
Muskelfaserrichtung wurde anhand der Onlinedarstellung der Signale überwacht. Als 
Kriterien einer korrekten Ausrichtung des Arrays wurden deutlich propagierende 
Signalanteile ohne evidente Formänderung ([Masuda, 1985]) und ein konstantes Amplituden-
verhältnis zwischen Signalen benachbarter Elektrodenreihen angenommen. 
 
Datenanalyse – Kraft  
Als maximale Kraft (MVCpre) wurde der höchste Kraftwert, der in einer der 3 initialen MVC 
Messungen für 10 ms überschritten wurde, angenommen. Alle anderen Kraftmessungen 
wurden auf MVCpre normiert.  
Für FAT wurden Kraft in 500ms Fenstern bestimmt, die sich um 250ms überlappten. Anfang 
und Endpunkt der 40% MVC Kontraktionen wurden als der Zeitpunkt, bei dem das 
Kraftniveau von 30% MVC für mindestens 3 Sekunden über- bzw. unterschritten wurde, 
definiert ([Ciubotariu, 2003]). Die Kraft, sowie der Varianzkoeffizient (CoV, Standardfehler 
geteilt durch Mittelwert) wurden über 10 Sekunden lange Intervalle gemittelt. Solche 
Intervalle wurden zu Beginn der Messung und nach 25, 50 und 75% der in der Messung mit 
experimentellem Schmerz ermittelten Ausdauerzeit gebildet.  
 
Datenanalyse – Erfassung einzelner motorischer Einheiten  
Für die Messungen mit dem HSR-EMG während Rpre, FAT, Rpost3, Rpost8 und Rpost13 
wurde die mittlere Muskelleitgeschwindigkeit der einzelnen motorischen Einheiten bestimmt. 
Dazu wurden die Signale der einzelnen Kontraktionen zunächst zu einem einzigen Signal 
zusammengefasst und dem in Kapitel 7.3 beschriebenen Dekompositionsprogramm in die 
Aktivitäten einzelner motorischer Einheiten zerlegt.  
Zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit wurden nur solche Einheiten herangezogen, deren 
Aktivität über die gesamte Messdauer (d.h. in allen 40% MVC Kontraktionen) verfolgt 
werden konnte. Für die Aktivitäten dieser Einheiten wurde die Leitgeschwindigkeit aus den 
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NDD gefilterten Daten über die zeitliche Verzögerung der Peakmaxima nach Interpolation 
bestimmt (siehe Kapitel 9.3). Die so ermittelten Leitgeschwindigkeiten einer motorischen 
Einheit wurden für FAT über die selben 10-Sekunden Intervalle gemittelt, die auch zur 
Bestimmung der globalen EMG-Parameter genutzt wurden. In den Referenzkontraktionen 
wurde über die gesamte Messdauer von 10 Sekunden gemittelt. Zusätzlich wurde die 
Feuerrate bestimmt. 
 
Statistik 
Wenn nicht anders angegeben, werden die Ergebnisse als Mittelwert und Standardabweichung 
dargestellt. Für die Analyse der Kraftdaten wurde ein ANOVA (analysis of variance) 
Repeated-Measures-Test durchgeführt. Die statistische Auswertung der Leitgeschwindigkeit 
erfolgte mit einem gemischten ANOVA Design. Falls erforderlich folgte ein post-hoc 
Student-Neuman-Keuls-Test. Die Ausdauer in den beiden experimentellen Messungen mit 
und ohne Schmerz wurde über einen Wilcoxon Rangtest verglichen. Signifikanz wurde bei 
einem statistischen p-Wert unter 0,05 angenommen. 
 
11.3.2  Ergebnisse 
Schmerzscore und Ausdauer 
Die maximale Schmerzintensität nach Injektion hypertoner Kochsalzlösung wurde mit 3,2 ± 
1,1 cm auf der 10cm visuellen Analogskala (VAS) angegeben. Die Fläche unter der Zeit-
VAS-Kurve betrug 612 ± 352 cm·sec. Kein Proband berichtete von Schmerz nach Injektion 
isotoner Lösung. Die Ausdauer (FAT) unter experimentellem Muskelschmerz war mit 89,3 ± 
22,6 sec im Vergleich zur Kontrollmessung (102,3 ± 37,4 sec) nicht signifikant erniedrigt. 
 
Kraft 
Die in den MVC-Intervallen erreichte Kraft war nach FAT signifikant erniedrigt (p < 0,0001, 
siehe Tabelle 11.31). Der Student-Neuman-Keuls-Test zeigte paarweise Unterschiede 
zwischen MVCpre und MVCpost3, MVCpost8 und MVCpost13 (p < 0,001). Die in der 
Schmerz- und in der Kontrollmessung gemessene MVC Kräfte waren nicht verschieden. 
Die in FAT gemessene Kraft und ihr Varianzkoeffizient unterschied sich nicht zwischen 
Schmerz- und Kontrollmessung (Tabelle 11.32). Der Varianzkoeffizient der Kraft während 
FAT war zu Beginn der Kontraktion (0% Ausdauerzeit) signifikant höher als in den Inter-
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vallen um 25, 50 und 70% Ausdauerzeit (p < 0,0001; Student-Neuman-Keuls-Test: p < 
0,001). 
MVC Messung MVCpre MVCpost3 MVCpost8 MVCpost13 
Schmerz 1 0.87±0.09 0.87±0.12 0.88±0.11 Kraft (% der Kraft in 
MVCpre)  Kontrolle 1 0.90±0.12 0.88±0.16 0.91±0.11 
Tabelle 11.31 Ergebnisse (Mittelwert und Standardabweichung) der MVC. Die gemessenen Kräfte 
sind als normiert auf die in MVCpre gemessenen Kraft angegeben.  
 
FAT Messung 0% AZ 25% AZ 50% AZ 75% AZ 
Schmerz 40 ± 4 43 ± 5 43 ± 6 42 ± 4 Kraft (% der Kraft 
in MVCpre) 
Kontrolle 39 ± 2 41 ± 3 41 ± 3 40 ± 4 
Schmerz 4,16 ± 0,75 1,55 ± 0,48 1,55 ± 0,46 1,32 ± 0,58 Varianzkoeffizient 
der Kraft 
Kontrolle 4,13 ± 0,71 1,43 ± 0,44 1,53 ± 0,4 1,69 ± 0,72 
Tabelle 11.32  In der Ausdauerkontraktion (FAT) gemessene Kaft und Varianzkoeffizient der Kraft 
(Mittelwert und Standardabweichng). AZ: Ausdauerzeit der Messung mit experimentell provoziertem 
Schmerz. 
 
Analyse einzelner motorischer Einheiten 
Insgesamt konnten 33 motorische Einheiten in 18 Probanden durchgehend während aller 40% 
MVC-Intervalle (Rpre, FAT, Rpost3, Rpost8 und Rpost13) verfolgt werden. Von diesen 
wurden 12 Einheiten in 7 Probanden in der Messung mit experimentellem Muskelschmerz 
und 21 Einheiten in 11 Probanden in der Kontrollmessung erfasst. Die verschiedenen 
Messungen und Kontraktionen unterschieden sich nicht in der Feuerrate (Mittelwert 7,9  ± 7,1 
Hz, Range 1 bis 34 Hz). Die Leitgeschwindigkeiten der kontinuierlich aktiven Einheiten war 
in der Messung mit induziertem Muskelschmerz geringer als in der Kontrollmessung (p < 
0,05;  Bild 11.33). Während FAT nahm die Leitgeschwindigkeit in beiden Messungen ab (p < 
0,0001, Student-Neuman-Keuls-Test: p < 0,05).  
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Bild 11.33 Leitgeschwindigkeiten kontinuierlich aktiver motorischer Einheiten (Mittelwert und 
Standardabweichung) berechnet für die Referenzkontraktionen und die 10-Sekundenintervalle bei 0, 
25, 50 und 75% der aus den Messungen mit experimentell induziertem  Muskelschmerz ermittelten 
Ausdauerzeit. Durchgezogene Linien: Messung mit induziertem Muskelschmerz, gestrichelte Linien: 
Kontrollmessung. #: signifikante Unterschiede zu Rpre, ## zu Rpost3, * zu FAT 0, ** zu FAT25, *** 
zu FAT50 und **** zu FAT75. Die Unterschiede zwischen Kontrollmessung und Messung mit 
Muskelschmerz waren signifikant (p < 0,05). 
 
11.3.3  Diskussion 
Ermüdungseffekte in nicht schmerzhaften Kontraktionen 
Der experimentelle Aufbau zur Untersuchung der Muskelermüdung  wurde so gestaltet, das 
der Hauptanteil der Kraft vom M. bizeps brachii aufgebracht werden musste. Die Abnahme 
der maximalen willkürlichen Kraft (MVC) ist ein Anzeichen für Muskelermüdung: Nach 
ermüdenden Kontraktionen ist die Kapazität zur Kraftgenerierung reduziert ([Baker,1993]).  
 
Die zur Regeneration des Muskels benötigte Zeit hängt vom Ausmaß der Ermüdung ab. In der 
Literatur werden Erholungszeiten bis zu mehreren Stunden beschrieben ([Kroon, 1991]). Für 
den M. bizeps brachii wurde gezeigt, dass nach langdauernden moderaten Kontraktionen die 
MVC Kraft auch 30 Minuten nach Kontraktionsende noch erniedrigt ist ([Søgaard, 2003]). In 
der hier vorgestellten Studie wurde eine reduzierte Kraft in allen MVCs nach der 
Ermüdungskontraktion gemessen. Dies ist ein Zeichen dafür, das die Regeneration des 
Muskels zu Ende der Messungen noch nicht abgeschlossen war. 
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Zeitliche Änderungen in der Leitgeschwindigkeit derselben motorischen Einheiten, d.h. unter 
Ausschluss neurekrutierter Einheiten, spiegeln Änderungen im Muskelgewebe wieder. Bei 
Muskelermüdung kommt es, wie in der hier vorgestellten Studie, zu einer Abnahme der 
Leitgeschwindigkeit der aktiven motorischen Einheiten ([Farina, 2002a]). Eine ermüdungs-
bedingte Rekrutierung zusätzlicher Einheiten wurde für verschiedene Muskeln nachgewiesen 
([Olsen, 2001], [Jensen, 2000], [Enoka, 1989], [Maton, 1989], [Moritani, 1986], siehe auch 
Kapitel 3). Die so neurekrutierten Einheiten mit höheren Rekrutierungsschwellen unterstützen 
die bereits ermüdeten Einheiten in ihrer Funktion. Nach dem von Henneman ([Henneman, 
1965]) postulierten „Size-Order-Prinzip“ sind die später rekrutierten motorischen Einheiten 
größer als die bereits Aktiven. Diese größeren Einheiten haben eine höhere 
Leitgeschwindigkeit ([Andreassen, 1987]) und ermüden schneller als Einheiten mit einer 
niedrigen Rekrutierungsschwelle ([Christova 1998], [Christova, 2001]). In der hier vorge-
stellten Studie wurden nur solche motorischen Einheiten bei der Bestimmung der Leitge-
schwindigkeit berücksichtigt, die während der gesamten Kontraktionsdauer aktiv waren. 
Folglich wurden die Analyse einzelner motorischer Einheiten auf die relativ ermüdungs-
resistenten Einheiten mit einer niedrigen Rekrutierungsschwelle beschränkt.  
 
Schmerzbedingte Effekte 
Die in der Messung mit experimentell induziertem Muskelschmerz erfassten Ermüdungs-
effekte im M. bizeps brachii (Abnahme der Kraft und der Leitgeschwindigkeit einzelner 
motorischer Einheiten) unterschieden sich nicht von denen der Kontrollmessung.  
Auf der Ebene motorischer Einheiten wurde eine reduzierte Leitgeschwindigkeit in den in der 
Messung mit experimentellem Muskelschmerz kontinuierlich aktiven Einheiten im Vergleich 
zu den in der Kontrollmessung kontinuierlich aktiven Einheiten gefunden. Eine mögliche 
Erklärung hierfür ist eine Änderung der Rekrutierungsstrategie, obwohl in einer früheren 
Studien keine Änderung in der Rekrutierung nachgewiesen werden konnte ([Sohn, 2000]). 
Wenn es unter Schmerz zu einem Anstieg der Rekrutierungsschwelle kommt, führt dies in der 
Schmerzmessung, im Vergleich zu Kontrollbedingungen, zu einem höheren Anteil aktiver 
motorischer Einheiten mit niedriger Rekrutierungsschwelle und geringerer Leitgeschwindig-
keit. Als Folge hieraus würde man eine Erhöhung der Feuerrate erwarten, die dazu dient, den 
Effekt einer geringeren Anzahl aktiver motorischer Einheiten auf die Krafterzeugung des 
Muskels auszugleichen. Dies wurde in der hier vorgestellte Studie jedoch nicht beobachtet. 
Da die Anzahl der beobachteten kontinuierlich aktiven Einheiten gering war, lässt sich nicht 
eindeutig klären, ob die beobachtete Erniedrigung der initialen Muskelleitgeschwindigkeit auf 
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eine Veränderung der Rekrutierung zurückzuführen ist. Hierzu kommt die hohe räumliche 
Selektivität des HSR-EMG, das nur die Untersuchung der oberflächlichen Muskelanteile 
erlaubt. Im M. bizeps brachii ist der Anteil der schnelleren Typ II-Fasern in den äußeren 
Muskelanteilen höher als im Inneren ([Freund, 1983], [Manta, 1995], [Manta, 1996]). 
Entsprechend sind die langsameren Typ I-Fasern im Detektionsbereich des HSR-EMG unter-
repräsentiert und eine Zunahme ihrer Feuerrate kann durch die bevorzugte Erfassung von 
Aktivität motorischer Einheiten mit Rekrutierungsschwellen nahe 40% MVC überdeckt 
werden. 
Eine Untersuchung der globalem Muskelaktivität des M. bizeps brachii, M. brachioradialis, 
M. deltoideus und M. trapezius unter den selben Bedingungen zeigte, dass die globale 
Muskelaktivität in den drei erstgenannten Muskeln nicht durch experimentellen Schmerz 
beeinflusst wird, während die Trapeziusaktivität im Vergleich zur Kontrollmessung erhöht ist 
([Schulte, 2004]). 
Die Beobachtung einer weitgehend unveränderten Muskelaktivität im M. bizeps brachii und 
M. brachioradialis sind nicht mit einer Inhibition des schmerzhaften Muskels, wie sie im 
„Pain-Adaptation-Modell“ vorhergesagt wird, vereinbar. Auch eine erhöhte Aktivität des 
schmerzhaften Muskels, wie sie das „Vicious-Cicle-Modell“ ([Johansson, 1991]) vorhersagt, 
wurde nicht beobachtet. 
Diesen Modellen stehen Studien bei isometrischen Kontraktionen gegenüber, in denen unter 
experimentell induziertem Muskelschmerz keine Veränderungen im muskulären 
Aktivitätsniveau beobachtet werden konnten ([Birch, 2000], [Graven-Nielsen, 1997]). Eine 
Reduktion der Ausdauer, wie sie unter isometrischen Kontraktionen des Tibialis anterior und 
des M. gastrocnemius gezeigt wurde ([Graven-Nielsen, 1997], [Ciubotariu, 2003]) konnte in 
der hier vorgestellte Studie nicht nachgewiesen werden. Eine mögliche Erklärung hierfür ist 
der geringere Anteil des M. bizeps brachii an der Ellenbogenflexion im Vergleich zu den in 
den oben angeführten untersuchten Muskeln und Kontraktionen.  
Birch et al ([Birch, 2000]) schlug ein auf willkürlicher Kontrolle basierendes Modell vor, bei 
dem eine potentielle, schmerzbedingte Inhibition der Muskelaktivität auf Rückenmarksebene 
bei isometrischen Kontraktionen willkürlich überschrieben werden kann. Die in [Schulte, 
2004] gefundene erhöhte Aktivität im M. trapezius kann in diesem Rahmen als Folge eines 
willkürlich erhöhten Tonus aller Muskeln, die an der Kraftgeneration beteiligt sind, 
interpretiert werden. Alternativ kann eine schmerzbedingte Reorganisation der 
Muskelaktivität auf Basis reflexmodulierter Mechanismen ([Wang, 1999]) diskutiert werden. 
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11.3.4  Zusammenfassung 
Experimentell induzierter Muskelschmerz im M. bizeps brachii unter moderaten, isometri-
schen Kontraktionen beeinflusste weder die Ausdauer des schmerzenden Muskels noch hatte 
er Einfluss auf den Vorgang der lokale Muskelermüdung, erfasst über die Abnahme der 
Muskelleitgeschwindigkeit innerhalb motorischer Einheiten. Dies kann auf die experimentell 
festgelegte Armposition, die keine wesentlichen Veränderungen in der Motorkontrolle des 
Muskels zulässt, zurückgeführt werden.  
 
11.4. Diskussion 
 
Ziel der Arbeit war die Entwicklung eines Verfahrens und eines Messaufbaus, die eine nicht 
invasive Untersuchung der Muskelermüdung sowohl unter isometrischen als auch unter 
dynamischen Kontraktionen erlaubt. Beispiele für die praktische Einsetzbarkeit des 
erarbeiteten Verfahrens in (arbeits-)physiologischen Fragestellungen erfolgten in den beiden 
zuletzt vorgestellten Studien, die sich thematisch mit der Untersuchung neuromuskulärer 
Veränderungen bei Muskelschmerz beschäftigt haben. Eine Validierung für Messungen unter 
variablen Gelenkstellungen (Körperpositionen) erfolgte in der ersten Studie.  
 
Bei den Messungen haben sowohl die weiterentwickelte Hardware als auch das entwickelte 
Dekompositionsprogramm, die die Voraussetzung für eine Datenerfassung und -analyse bei 
Langzeitmessungen bilden, Verwendung gefunden. Dabei konnte gezeigt werden, dass das 
flexible Elektrodenarray Messdauern von mehreren Minuten (Kapitel 11.2) bis weit über eine 
Stunde (Kapitel 11.3) bei guter Signalqualität erlaubt. Aufgrund seiner einfachen Handhabung 
ist die Platzierung des Elektrodenarrays und eine eventuelle Änderung seiner Ausrichtung 
unproblematisch und kann bei Bedarf beliebig oft wiederholt werden. Durch die Befestigung 
mit Pflastern wird ein gleichmäßiger Druck auf die Hautoberfläche erreicht. Bei den 
Messungen der Fasersemilänge (Kapitel 11.3) hat sich gezeigt, dass sich das flexible Array 
Veränderungen der aktuellen Körperform, hier am Oberarm, gut anpasst und so unabhängig 
von der Gelenkstellung eine gute Signalqualität liefert. Damit ist es für dynamische ebenso 
wie für isometrische Messungen geeignet. 
 
Mit dem Dekompositionsprogramm wurde eine Zerlegung der HSR-EMG Signale in die 
Beiträge der einzelnen aktiven motorischen Einheiten innerhalb angemessener Rechenzeiten 
möglich. Um dies zu erreichen, wurde ein Dekompositionsprogramm entwickelt, das einen 
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Kompromiss zwischen Rechenaufwand und Vollständigkeit der Dekomposition eingeht. So 
wurde auf eine Zerlegung von Superpositionen verzichtet. Dies ist für eine Vielzahl von 
Fragestellungen zulässig, wie bei der für die Beurteilung der Muskelermüdung maßgeblichen 
Verfolgung der Muskelleitgeschwindigkeit einzelner motorischer Einheiten. Der Verlauf 
dieser Größe kann auch dann zuverlässig über einen längeren Zeitraum verfolgt werden, wenn 
nur ein Großteil, aber nicht alle Potentiale einzelnen motorischen Einheiten zugeordnet 
werden können. Die Messung der Muskelermüdung unter experimentellem Muskelschmerz 
(Kapitel 11.3) hat gezeigt, dass die Verfolgung einzelner motorischer Einheiten mit dem 
erarbeiteten Dekompositionsprogramm über einen längeren Zeitraum hinweg zuverlässig 
möglich ist. Das in den Messungen an Probanden mit chronischen Muskelschmerzen keine 
ausreichende Anzahl von motorischen Einheiten über die volle Ausdauerzeit der Probanden 
verfolgt werden konnte, ist neben der dicken subkutanen Fettschicht, die aufgrund der hohen 
räumlichen Selektivität des HSR-EMG zu einer geringeren Anzahl klassifizierbarer Potentiale 
führt, auf eine vermehrte Umrekrutierung in den untersuchten Schmerzpatienten zurück-
zuführen. Der hier eingeführte Parameter CVpool erlaubt aber eine Verfolgung der mittleren  
Leitgeschwindigkeit aller in einem Zeitintervall aktiver motorischer Einheiten. In diesen 
Parameter gehen Änderungen der Leitgeschwindigkeit einzelner motorischer Einheiten 
genauso ein wie Änderungen in der Rekrutierung. Er ist jedoch im Gegensatz zur globalen 
Leitgeschwindigkeit von der Feuerrate der einzelnen motorischen Einheiten unabhängig. Da 
Änderungen der Rekrutierung und Leitgeschwindigkeit ermüdungsbedingt sind, eignet sich 
CVpool zur Erfassung neuromuskulärer Vorgänge bei Muskelermüdung. Voraussetzung zur 
Bestimmung dieses Parameters
 
ist ebenfalls eine zuverlässige Dekomposition der Signale. 
 
Bei der Messanordnung und bei der Berechnung der Leitgeschwindigkeit wurden die 
Ergebnisse der experimentellen und Simulationsuntersuchungen zum Einfluss der Geometrie 
des Systems Muskelfasern-Elektrodenarray auf den Messwert der Muskelleitgeschwindigkeit 
berücksichtigt („geometrische Effekte“). Dies ist besonders für Messungen bei variablen 
Muskellängen bedeutsam. Die gewonnen Erkenntnisse können aber auch für isometrische 
Kontraktionen übernommen werden. In einer experimentellen Studie wurde der gemeinsame 
Effekt von räumlichen Filter und Berechnungsmethode der Muskelleitgeschwindigkeit auf 
den Messwert untersucht. Dabei konnten frühere Ergebnisse hinsichtlich des Einflusses 
räumlicher Filter auf die Selektivität des HSR-EMG und der Varianz der Messergebnisse bei 
Verwendung verschiedener Berechnungsmethoden bestätigt werden. Die höchste Selektivität 
ergibt sich bei Verwendung des NDD Filters, die geringste Varianz bei Verwendung der 
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Maximin-Likelihood-Methode. Darüber hinaus konnte aber auch gezeigt werden, das auch die 
Kombination aus räumlichem Filter und Berechnungsmethode einen deutlichen Einfluss auf 
den Messwert der Leitgeschwindigkeit hat. Dies muss beim Vergleich verschiedener Studien, 
in denen unterschiedliche Methoden verwendet wurden, unbedingt berücksichtigt werden. 
Wiederholungen der Messung bei verschiedenen Muskellängen haben zudem eine 
Abhängigkeit der Ergebnisse von der jeweiligen Muskelfaserlänge ergeben, deren Ausmaß 
wiederum von der Kombination aus verwendeter Methode und Filter abhängt. Da der 
tatsächliche Wert der Geschwindigkeit der Erregungsausbreitung entlang der Fasermembran 
in experimentellen Messungen nicht bekannt ist, wurde eine Simulationsstudie durchgeführt, 
um die Berechnungsmethode mit der geringsten Abhängigkeit von geometrischen Effekten zu 
bestimmen.  
Die Simulationsergebnisse haben gezeigt, dass die Bestimmung der Leitgeschwindigkeit aus 
der Peakverzögerung in NDD-gefilterten Signalen nach Interpolation des Maximums gegen-
über einer Längenänderung der Muskelfasern am wenigsten sensitiv ist. Diese ist daher bei 
experimentellen Messungen der Maximum-Likelihood-Methode vorzuziehen, obwohl sie mit 
einer höheren Varianz der Messwerte verbunden ist. Trotzdem kann ein Einfluss der 
Faserlänge auf die Messwerte nie ganz vermieden werden. Der durch geometrische 
Änderungen der Muskelfasern bedingte Fehler in den Messwerten der Leitgeschwindigkeit 
kann zusätzlich durch eine Platzierung der Elektroden mittig zwischen Innervationszone und 
Faserende bei minimaler Faserlänge, die Wahl geringer Zwischenelektrodenabstände und die 
Beschränkung der Signalanalyse auf elektrodennah gelegene Fasern minimiert werden. 
Entsprechend dieser Ergebnisse wurden in den vorgestellten Studien der NDD-Filter und die 
Peakmethode zur Bestimmung der Leitgeschwindigkeit verwendet. 
Systematische Fehler in der Interpretation von EMG Signalen dynamischer Messungen sind 
auch unter günstigen experimentellen Bedingungen kaum völlig zu vermeiden. Um unter 
experimentellen Bedingungen das Ausmaß dieser Fehler abschätzen zu können, ist die 
Erfassung der Elektrodenposition relativ zur Muskelfaser über den gesamten 
Bewegungsablauf nötig. Wertvolle zusätzliche Information kann hier eine Abschätzung der  
Länge der aktiven Muskelfasern bringen. Wie in Kapitel 11.1 gezeigt, kann diese Information 
mit dem in Kapitel 10 vorgestellten Verfahren aus den HSR-EMG Signalen gewonnen 
werden. Ein solches Verfahren lässt sich auch in physiologischen Studien nutzen, etwa um die 
Längenänderung der Muskelfasern in Abhängigkeit von Gelenkwinkel oder Muskelkraft zu 
untersuchen. 
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Die hier aufgeführten Anwendungsbeispiele zeigen, dass das im Rahmen dieser Arbeit 
entwickelte Verfahren eine nicht invasive Erfassung elektrophysiologischer Parameter zur 
Beurteilung von Muskelermüdung unter isometrischen und dynamischen Kontraktionen 
erlaubt. Damit ergeben sich eine Reihe möglicher Anwendungen in physiologischen 
Untersuchungen zu den Vorgängen bei Muskelermüdung ebenso wie in arbeitsphysio-
logischen und klinischen Fragestellungen, etwa bei der Frage nach den Ursachen der 
Entstehung muskulärer Schmerzen bei statischen Belastungen und ihrer Vermeidung.
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12. Zusammenfassung 
 
Untersuchungen der Muskelaktivität unter Ermüdung, d.h. bei längeren Messzeiten und bei 
dynamischen, d.h. nichtisometrischen und nichtisotonischen Kontraktionen, gewinnen 
zunehmend an Bedeutung ([Bonato, 2001]). Ein nichtinvasives Verfahren, mit dem sich im 
Gegensatz zum konventionellen Oberflächen-EMG nicht nur die globale Muskelaktivität, 
sondern die Aktivitäten einzelner funktioneller Einheiten der Muskulatur (motorische 
Einheiten) verfolgen lassen, kann hier wertvolle Zusatzinformation liefern. Die bestehende 
Methode der räumlich hochauflösende Elektromyographie (HSR-EMG) erlaubt die nicht- 
invasive Erfassung der Aktivitäten motorischer Einheiten unter isometrischen Bedingungen. 
Eine Erweiterung des HSR-EMG auf dynamische und Langzeitmessungen erweitert das 
Anwendungsgebiet dieser Methode wesentlich. Neben der Untersuchung physiologischer 
Veränderungen in der Muskelaktivität bei Ermüdung und Längenänderung der Muskelfasern 
werden klinische Anwendungen, etwa im Bereich muskulärer Schmerzen, eröffnet. 
Die Erweiterung der Methode des HSR-EMG auf Langzeitmessungen stellt zusätzliche 
Anforderungen an Messtechnik und Signalverarbeitung. So müssen wesentlich längere 
Signalsequenzen verarbeitet werden. Eine weitgehend manuelle Auswertung der Daten ist 
nicht mehr möglich. Bei einer Verkürzung der Muskelfasern und Verschiebung des Muskels 
relativ zum Elektrodenarray kommt es zu Effekten im HSR-EMG-Signal, die methodisch 
bedingt sind und keine physiologischen Änderungen wiederspiegeln. Solche „geometrischen 
Effekte“ müssen bei der Signalerfassung und Interpretation berücksichtigt werden. Ziel der 
hier vorgestellten Arbeit ist die Entwicklung eines Verfahrens, das die nichtinvasive 
Erfassung der Aktivität einzelner motorischer Einheiten unter Langzeitmessungen (Minuten 
bis Stunden) sowie unter dynamischen Kontraktionen erlaubt. Der Schwerpunkt liegt hierbei 
auf der Untersuchung des Einflusses der Muskelfaserlänge auf die HSR-EMG-Signale, 
insbesondere auf den zur Untersuchung der Muskelermüdung wichtigen Parameter der 
Muskelleitgeschwindigkeit. 
 
Um dynamische Messungen und Messungen von längerer Dauer zu ermöglichen, wurde 
zunächst ein Elektrodenarray entwickelt, das im Gegensatz zu den herkömmlichen Arrays in 
seiner Position relativ zum Probanden fixiert werden kann, ohne diesen in seiner 
Bewegungsfreiheit einzuschränken. Dieses zweidimensionale Array basiert auf einem in 
Silikonkautschuk eingegossenem flexiblen Printed-Circuit Board. Es kann sich aufgrund 
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seiner hohen Flexibilität der Muskelkrümmung anpassen. Eine Reihe verschiedener 
Elektrodenformen wurde getestet, um einen möglichst guten elektrischen Kontakt zur Haut zu 
ermöglichen. Das flexible Array kann mit handelsüblichem Pflaster an der Haut befestigt 
werden und lässt sich leicht positionieren und wieder entfernen.  
 
Damit die Aktivität einzelner motorischer Einheiten über eine Messung hinweg verfolgt 
werden kann, ist es notwendig das EMG Signal in die von den motorischen Einheiten 
erzeugten Signalanteile zu zerlegen (Dekomposition). Die bei Langzeitmessungen anfallende 
Datenmenge stellt dabei besondere Anforderungen an die zeitintensive Dekomposition der 
Signale. Daher ist ein auf einer Multikanalkreuzkorrelation basierendes Dekompositions-
programm entwickelt worden, das einen Kompromiss zwischen der Vollständigkeit der 
Dekomposition und der hierzu benötigten Zeit eingeht. So wurde auf eine Dekomposition von 
sich zeitlich überlagernden Aktivitäten (Superpositionen) verzichtet.  
 
Die entwickelte Messanordnung wurde eingesetzt, um den Einfluss der Muskelfaserlänge auf 
die gemessenen HSR-EMG Signale bzw. Parameter (geometrische Effekte) zu untersucht. Zur 
quantitativ Erfassung der Auswirkungen geometrischer Effekte auf die Untersuchung der 
Muskelermüdung wurde der Einfluss verschiedener räumlicher Filter und 
Berechnungsmethoden der Muskelleitgeschwindigkeit auf die HSR-EMG-Signale und und 
den Parameter „Muskelleitgeschwindigkeit“ zunächst anhand experimenteller Daten 
untersucht. Diese Messungen an zwei verschiedenen Muskeln haben ergeben, das die höchste 
räumliche Selektivität mit den Normal-Double-Differential-Filter (NDD), einem zwei-
dimensionalen Laplacefilter, erreicht werden. Die Varianz innerhalb der Messwerte der 
Leitgeschwindigkeit ist bei Verwendung der Maximum-Likelihood-Methode am Geringsten. 
Es zeigte sich, das die Wahl des Filters ebenso wie die Berechnungsmethode einen 
entscheidenden Einfluss auf die gemessenen Werte hat. Dabei  variieren die Messwerte der 
Muskelleitgeschwindigkeit mit der Muskellänge. Da die Geschwindigkeit, mit der sich die 
Erregung entlang der Zellmembran ausbreitet, in den experimentellen Messungen nicht 
zugänglich war, kann die Frage, welche Filter-Methoden-Kombiation die „tatsächliche“ 
Muskelleitgeschwindigkeit am Besten wiederspiegelt,  mit diesen Messungen allein nicht 
beantwortet werden. 
 
Um den Einfluss geometrischer Effekte auf verschiedene EMG Parameter unabhängig von 
physiologischen Änderungen zu untersuchen und daraus geeignete Mess- und Auswerte-
Kapitel 12: Zusammenfassung 
132 
 
verfahren abzuleiten, wurde eine Simulationsstudie durchgeführt. Stationäre Signalanteile, 
wie sie beim Beginn der Erregungsausbreitung entlang der Muskelfasern und bei ihrem 
Auslaufen an den Faserenden entstehen, sind die Ursache von systematischen Fehlern in der 
Bestimmung typischer EMG Parameter, insbesondere der Muskelleitgeschwindigkeit. Die 
Simulationsergebnisse haben gezeigt, dass diese Fehler unter realen Bedingungen nie ganz 
vermieden werde können. Die besten Ergebnisse werden erreicht mit einer Kombination aus 
einem zweidimensionalem Laplace-Filter (NDD-Filter) und der Bestimmung der 
Leitgeschwindigkeit aus der zeitlichen Verzögerung im Auftreten des Potentialmaximums in 
benachbarten EMG-Kanälen nach Interpolation des Maximums (PKI-Methode). Das Ausmaß 
der geometrischen Effekte kann des Weiteren durch die Wahl der Elektrodenposition 
beeinflusst werden. Hier sind Elektrodenpositionen mittig zwischen Innervationszone und 
Faserende bei der bei den Kontraktionen maximal verkürzten Faserlänge zu bevorzugen. 
 
Um in experimentellen Messungen den Einfluss von Änderungen in der Muskelfaserlänge auf 
die jeweils betrachtete Messgröße abschätzen zu können, bietet sich ein Verfahren an, das es 
erlaubt, die Länge derjenigen Muskelfasern zu messen, deren Potentiale zur Bestimmung der 
jeweiligen EMG Parameter genutzt werden. Dieses Ziel lässt sich dann erreichen, wenn die 
Muskelfaserlänge direkt aus dem HSR-EMG Signalen berechnet wird. Eine entsprechende 
Methode zur Bestimmung der Muskelfaser(semi)länge aus HSR-EMG-Signalen willkürlicher 
Kontraktionen wurde entwickelt. Diese Methode basierend auf der Bestimmung der 
Erregungsdauer aus der zeitlichen Verzögerung zwischen dem Beginn des 
Muskelfaseraktionspotentials an der motorischen Endplatte und seinem Auslaufen am 
Faserende. 
 
Abschließend werden drei Studien als Beispiele für die Anwendung des HSR-EMG unter 
dynamischen und Langzeitmessungen vorgestellt. Die erste Studie befasst sich mit der 
Messung von Änderungen der Muskelfaserlänge in Abhängigkeit von der Gelenkstellung. In 
der zweiten Studie werden die elektrophysiologischen Anzeichen von Muskelermüdung in 
Probanden mit und ohne chronischem Schmerz im Schulternackenbereich verglichen. Hier 
wird der Einsatz des HSR-EMG unter isometrischer Kontraktion eines Muskels bis zur 
Ausdauergrenze vorgestellt. Thema der dritten Studie ist die Erfassung von Änderungen im 
Ermüdungsverhalten von Muskeln unter experimentell provoziertem Muskelschmerz. In 
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dieser Studie wird Änderungen in der Leitgeschwindigkeit einzelner motorischer Einheiten im 
schmerzvollen Muskel verfolgt.  
 
Mit dem HSR-EMG steht eine Methode zur Verfügung, die eine nichtinvasive Beurteilung 
der Aktivität einzelner motorischer Einheiten erlaubt. Durch die Erweiterung dieser Methode 
auf längere Messdauern ergeben sich neue Einsatzgebiete des HSR-EMG, insbesondere in der 
Erfassung physiologischer Vorgänge bei Muskelermüdung. Damit ergibt sich ein breites 
Spektrum an möglichen Anwendungen des HSR-EMG in klinischen und arbeits-
physiologischen Untersuchungen. Als Beispiel wurde die Untersuchung der Muskelaktivität 
bei muskulären Schmerzen vorgestellt. Kann die Entstehung muskulärer Schmerzen einem 
veränderten Aktivitätsmuster zugeordnet werden, kann eine solche Methode zur frühzeitigen 
Erkennung von Risikopersonen und zur Therapiekontrolle eingesetzt werden. Um die genauen 
Ursachen und Auswirkungen von Schmerzen auf die Muskelaktivität zu verstehen, sind 
jedoch noch weitergehende Untersuchungen an größeren Patientenkollektiven nötig. Die 
Erweiterung des HSR-EMG auf Messungen unter dynamischen Bedingungen macht einen 
zukünftiger Einsatz der Methode zur Erfassung von Ermüdungsvorgänge unter realen 
Arbeitsbedingungen (Feldstudien) denkbar.  
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Anhang A 
Tabelle A1 
Oberflächliche Fasern Tiefe Fasern Entfernte Fasern Messwerte für initiale 
Faserlängen IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
L0 = 75 mm 4.0 4.0 2.8 * * * * * * 
L0 = 50 mm 2.9 2.8 2.7 * * * * * * LS
D
 
L0 = 25 mm 9.7 * * * * * * * * 
L0 = 75 mm 4.0 4.0 4.3 3.9 3.8 3.5 3.7 3.6 3.4 
L0 = 50 mm 4.1 4.2 4.1 3.4 3.4 3.3 3.4 3.3 3.2 LD
D
 
L0 = 25 mm 3.7 3.7 1.1 * * * * * * 
L0 = 75 mm 4.0 4.0 4.1 3.7 3.6 3.4 3.4 3.4 3.4 
L0 = 50 mm 4.1 4.2 3.9 3.4 3.3 3.3 3.3 3.3 3.2 N
D
D
 
L0 = 25 mm 3.7 3.7 3.6 * * * * * * 
L0 = 75 mm       3.3 3.3 3.3 
L0 = 50 mm       3.3 3.3 3.3 TS
D
 
L0 = 25 mm       * * * 
L0 = 75 mm 4.0 4.0 4.0 3.4 3.4 3.3 * 3.0 3.2 
L0 = 50 mm 4.1 4.0 3.9 3.3 3.3 3.3 * * 6.3 
CV
p 
(m
/s
) 
TD
D
 
L0 = 25 mm 3.7 3.7 3.7 * * * * * * 
L0 = 75 mm 4.0 4.0 4.1 7.3 7.4 7.5 7.6 7.6 7.8 
L0 = 50 mm 4.2 4.3 4.9 * * * * * * LS
D
 
L0 = 25 mm 7.0 7.8 9.3 * * * * * * 
L0 = 75 mm 4.0 4.1 4.3 4.0 4.0 4.0 4.0 4.0 4.0 
L0 = 50 mm 4.2 4.2 4.0 3.6 3.5 3.3 3.4 3.4 3.3 LD
D
 
L0 = 25 mm 3.7 3.6 3.1 8.1 8.6 * * * * 
L0 = 75 mm 4.1 4.1 4.3 3.9 3.9 3.9 3.8 3.8 3.8 
L0 = 50 mm 4.1 4.1 3.9 3.5 3.4 3.4 3.5 3.5 3.6 N
D
D
 
L0 = 25 mm 3.6 3.5 3.2 * * * * * * 
L0 = 75 mm       3.7 3.7 3.6 
L0 = 50 mm       6.6 6.6 * TS
D
 
L0 = 25 mm       * * * 
L0 = 75 mm 4.1 4.1 4.1 3.8 3.7 3.7 3.9 3.5 3.5 
L0 = 50 mm 4.1 4.0 3.9 4.3 4.7 6.6 * * * 
CV
m
 
(m
/s
) 
TD
D
 
L0 = 25 mm 3.5 5.5 3.8 * * * * * * 
L0 = 75 mm 190.3 179.7 149.3 90.5 90.1 88.7 87.7 87.4 86.4 
L0 = 50 mm 190.2 180.6 154.8 107.4 106.9 104.9 103.5 103.1 101.4 LS
D
 
L0 = 25 mm 214.8 207.4 186.1 127.8 127.2 125.1 125.7 125.5 124.9 
L0 = 75 mm 249.6 221.1 170.7 117.7 114.9 104.9 108.3 105.9 97.6 
L0 = 50 mm 258.8 233.7 184.2 112.2 109.7 101.3 103.8 101.8 94.7 LD
D
 
L0 = 25 mm 270.9 233.4 172.3 122.8 123.0 125.0 125.2 125.9 129.1 
L0 = 75 mm 223.2 204.2 166.7 99.4 97.3 90.4 89.1 88.3 84.3 
L0 = 50 mm 235.5 217.7 177.8 95.7 94.1 88.7 88.7 88.0 84.9 N
D
D
 
L0 = 25 mm 234.8 209.3 159.7 137.7 138.6 141.9 145.0 145.1 147.0 
L0 = 75 mm       76.4 76.1 75.1 
L0 = 50 mm       91.8 92.0 93.2 TS
D
 
L0 = 25 mm       161.5 161.9 163.7 
L0 = 75 mm 192.2 178.1 160.2 81.9 80.2 75.9 68.1 68.1 70.3 
L0 = 50 mm 205.2 189.4 166.3 90.4 90.5 92.4 108.4 106.4 103.7 
M
N
F 
(H
z) 
TD
D
 
L0 = 25 mm 192.1 172.7 150.8 155.1 157.0 162.4 183.6 180.6 175.3 
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Tabelle A1 Mittlere Messwerte der Leitgeschwindigkeit und MNF für ungekürzte Längen von 
oberflächlich gelegenen Fasern (1.5 mm subkutane Schichtdicke, 2 mm Fasertiefe, 0 mm transversaler 
Abstand zum Detektionspunkt), tiefen Fasern (4.5 mm subkutane Schichtdicke, 7 mm Fasertiefe, 0 
mm transversaler Abstand) und entfernten Fasern (4.5 mm subkutane Schichtdicke, 7 mm Fasertiefe, 6 
mm transversaler Abstand). Im Fall des TSD Filters werden keine Signale für eine symmetrische Lage 
der Elektroden über der Muskelfaser gemessen. Die Messwerte für die verschiedenen Filter sind über 
die zentralen Detektionspunkte (bei 10% bis 30% L0) gemittelt. Gemessene Leitgeschwindigkeiten 
über 10 m/s sind mit einem * symbolisiert. IED = Zwischenelektrodenabstand. CVp: 
Leitgeschwindigkeitsbestimmung über Peak-verzögerung, CVm: Maximum-Likelihood-Methode. 
 
Anhang 
136 
 
Tabelle A2 
 
Oberflächliche Fasern Tiefe Fasern Entfernte Fasern Messwerte unter Verkürzung 
der Muskelfasern (%) IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.0 * * * * * * 
L0 = 50 mm 0.0 0.0 0.0 * * * * * * LS
D
 
L0 = 25 mm * * * * * * * * * 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0 0.1 
L0 = 50 mm 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0 0.1 0.1 0.2 LD
D
 
L0 = 25 mm 0.3 0.7 2.1 * * * * * * 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0 0.1 0.1 0.1 0.3 
L0 = 50 mm 0.0 0.0 0.0 0.5 0.5 0.4 0.4 0.3 0.3 N
D
D
 
L0 = 25 mm 0.8 1.3 2.8 * * * * * * 
L0 = 75 mm       * * * 
L0 = 50 mm       * * * TS
D
 
L0 = 25 mm       * * * 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.0 0.1 0.2 0.3 * 2.7 0.7 
L0 = 50 mm 0.0 0.0 0.0 0.3 0.6 0.5 * * * 
CV
p 
(m
/s
) 
TD
D
 
L0 = 25 mm 1.7 2.4 3.3 * * * * * * 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.0 2.1 1.8 2.2 2.0 2.0 2.2 
L0 = 50 mm 0.5 0.5 1.7 * * * * * * LS
D
 
L0 = 25 mm 1.0 1.0 1.6 * * * * * * 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.0 0.4 0.4 0.4 0.4 0.4 0.6 
L0 = 50 mm 0.0 0.0 0.8 24.7 31.9 88.2 62.8 82.7 223.8 LD
D
 
L0 = 25 mm 0.9 4.7 62.3 61.9 39.4 * * * * 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.0 1.7 2.1 5.2 6.7 7.3 11.9 
L0 = 50 mm 0.3 0.3 0.3 183.8 191.3 221.3 217.5 222.5 245.6 N
D
D
 
L0 = 25 mm 8.0 17.4 101.4 * * * * * * 
L0 = 75 mm       * * * 
L0 = 50 mm       * * * TS
D
 
L0 = 25 mm       * * * 
L0 = 75 mm 0.3 0.0 0.3 * * *    
L0 = 50 mm 0.0 0.0 1.4 * * * * * * 
CV
m
 
(m
/s
) 
TD
D
 
L0 = 25 mm * * * * * * * * * 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.2 3.3 3.4 3.6 3.1 3.2 3.3 
L0 = 50 mm 0.7 1.0 2.8 5.1 5.4 6.9 9.4 9.9 12.0 LS
D
 
L0 = 25 mm 2.7 2.7 3.1 51.6 52.7 56.8 57.0 57.7 59.9 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.2 1.2 1.3 2.0 1.4 1.7 3.1 
L0 = 50 mm 0.2 0.3 1.2 15.8 19.0 35.4 29.4 33.8 55.2 LD
D
 
L0 = 25 mm 2.0 2.8 28.9 77.7 76.3 69.6 71.0 69.4 63.1 
L0 = 75 mm 0.0 0.0 0.0 8.5 9.5 13.8 17.8 18.2 21.9 
L0 = 50 mm 0.2 0.2 0.3 52.1 57.4 78.6 79.7 83.0 99.2 N
D
D
 
L0 = 25 mm 2.1 5.9 38.4 55.9 54.6 50.9 48.0 48.2 48.4 
L0 = 75 mm 6.6 6.7 6.5 96.9 42.4 21.2 54.8 56.1 61.6 
L0 = 50 mm 5.0 5.0 5.0 48.7 72.1 49.1 90.4 90.1 88.5 TS
D
 
L0 = 25 mm 0.0 0.0 0.0 34.4 45.0 28.1 37.3 37.1 36.0 
L0 = 75 mm 0.1 0.1 0.1 36.7 41.3 57.4 139.3 127.9 102.5 
L0 = 50 mm 0.5 0.6 0.6 86.4 88.5 89.3 70.4 72.3 73.8 
M
N
F 
(H
z) 
TD
D
 
L0 = 25 mm 12.1 22.5 41.8 40.7 39.8 36.7 28.0 28.6 29.9 
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Tabelle A2 Änderungen (in Prozent der initialen Messwerte) der gemessenen 
Leitgeschwindigkeiten und MNF mit Faserverkürzung für oberflächlich gelegene Fasern (1.5 mm 
subkutane Schichtdicke, 2 mm Fasertiefe, 0 mm transversaler Abstand zum Detektionspunkt), tiefe 
Fasern (4.5 mm subkutane Schichtdicke, 7 mm Fasertiefe, 0 mm transversaler Abstand) und entfernte 
Fasern (4.5 mm subkutane Schichtdicke, 7 mm Fasertiefe, 6 mm transversaler Abstand). Im Fall des 
TSD Filters werden keine Signale für eine symmetrische Lage der Elektroden über der Muskelfaser 
gemessen. Leitgeschwindigkeit und MNF wurden für die zentralen Detektionspunkte (bei 10% bis 
30% L0)  und Faserlängen von 100% bis 50% L0 bestimmt. Gemessene Leitgeschwindigkeiten über 
10m/s bei L0 sind mit * gekennzeichnet. CVp: Leit-geschwindigkeitsbestimmung über 
Peakverzögerung, CVm: Maximum-Likelyhood-Methode. 
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Tabelle A3 
 
Oberflächliche Fasern Tiefe Fasern Entfernte Fasern Änderung der Messwerte 
bei Verkürzung der 
Muskelfasern (%) 
IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
IED = 
2.5 mm 
IED =  
5 mm 
IED = 
10 mm 
L0 = 75 mm 0,3 0,4 0,7 1,5 1,5 1,8 2,1 2,1 2,3 
L0 = 50 mm 0,8 0,9 1,3 4,3 4,6 5,9 8,9 9,3 11,1 LS
D
 
L0 = 25 mm 3,1 3,3 3,5 55,6 55,8 56,2 55,4 55,5 55,4 
L0 = 75 mm 0,0 0,0 0,2 0,6 0,7 1,3 1,2 1,3 2,6 
L0 = 50 mm 0,1 0,1 0,8 20,8 23,6 37,1 34,1 37,7 53,7 LD
D
 
L0 = 25 mm 2,3 3,5 12,3 56,3 56,4 55,1 55,3 54,7 50,7 
L0 = 75 mm 0,0 0,0 0,0 12,7 13,8 18,1 22,4 22,7 26,0 
L0 = 50 mm 0,2 0,3 0,8 69,6 74,1 91,1 94,3 96,5 107,4 
N
D
D
 
L0 = 25 mm 11,5 16,6 37,6 44,9 43,7 38,5 35,0 34,5 31,9 
L0 = 75 mm       60,7 62,1 67,9 
L0 = 50 mm       112,2 112,1 111,5 TS
D
 
L0 = 25 mm       18,1 17,7 15,8 
L0 = 75 mm 0,2 0,3 1,1 42,6 47,2 63,6 159,7 143,5 114,7 
L0 = 50 mm 1,7 3,1 8,0 106,6 108,9 111,7 99,9 97,6 99,8 
Si
gn
a
la
m
pl
itu
de
 
TD
D
 
L0 = 25 mm 28,7 38,1 48,5 24,7 22,9 17,2 27,5 24,0 17,8 
L0 = 75 mm 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 
L0 = 50 mm 0,0 0,0 0,0 0,2 0,2 3,3 9,4 10,4 14,3 LS
D
 
L0 = 25 mm 0,2 0,4 0,3 64,1 63,6 63,9 58,9 58,4 56,3 
L0 = 75 mm 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 
L0 = 50 mm 0,0 0,0 0,0 32,8 38,6 53,5 50,4 54,2 68,8 LD
D
 
L0 = 25 mm 0,9 3,0 22,9 64,4 63,0 56,8 56,0 54,5 48,4 
L0 = 75 mm 0,0 0,0 0,0 8,2 9,9 16,9 25,9 26,1 31,0 
L0 = 50 mm 0,0 0,0 0,0 85,3 89,4 104,9 102,2 104,7 113,4 
N
D
D
 
L0 = 25 mm 9,4 16,0 40,0 37,1 36,1 32,6 29,3 29,1 27,2 
L0 = 75 mm       90,9 93,3 103,6 
L0 = 50 mm       80,1 79,5 77,3 TS
D
 
L0 = 25 mm       15,5 15,2 14,3 
L0 = 75 mm 0,0 0,0 0,0 60,8 68,4 95,9 145,7 135,2 117,2 
L0 = 50 mm 0,0 0,0 0,0 83,9 83,1 78,6 64,6 64,7 64,2 
Si
gn
a
le
n
e
rg
ie
 
TD
D
 
L0 = 25 mm 29,7 42,7 55,0 20,1 18,5 15,0 7,6 5,5 7,9 
Tabelle  A3 Änderungen (in Prozent der initialen Messwerte) in der Signalamplitude und Energie 
mit Faserverkürzung für oberflächlich gelegene Fasern (1.5 mm subkutane Schichtdicke, 2 mm 
Fasertiefe, 0 mm transversaler Abstand zum Detektionspunkt), tiefe Fasern (4.5 mm subkutane 
Schichtdicke, 7 mm Fasertiefe, 0 mm transversaler Abstand) und entfernte Fasern (4.5 mm subkutane 
Schichtdicke, 7 mm Fasertiefe, 6 mm transversaler Abstand). Leitgeschwindigkeit und MNF wurden 
für die zentralen Detektionspunkte (bei 10%, bis 30% L0) und Faserlängen von 100% bis 50% L0 
bestimmt. Im Fall des TSD Filters werden keine Signale für eine symmetrische Lage der Elektroden 
über der Muskelfaser gemessen. 
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